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Depuis ses balbutiements, le secteur aéronautique militaire est caractérisé par une
quête de performances ininterrompue. Si les limites technologiques des avions de com-
bat constituaient autrefois un frein majeur, les progrès considérables réalisés portent
aujourd'hui la tolérance physiologique des pilotes de chasse au centre des préoccupa-
tions. En eﬀet, les avions de dernière génération atteignant des niveaux d'accélérations
élevés (+9Gz sur le Rafale), les pilotes de chasse constituent plus que jamais une popu-
lation à risque sur le plan biomécanique. L'accès croissant des femmes aux commandes
d'avions de chasse (12 en 2010 dans l'armée française) soulève par ailleurs de nouvelles
questions quant à l'inﬂuence de la morphologie sur les risques lésionnels.
La région cervicale est tout particulièrement concernée et s'avère être le site fré-
quent de lésions traumatiques (Green, 2003) ou de pathologies chroniques (Gillen et
Raymond, 1990). Bien que la plupart des lésions aﬀectant ce segment corporel soient
mineures, elles induisent des troubles à long terme et constituent de fait un problème
en termes d'aptitude au vol et d'eﬃcacité des pilotes. À ce constat général vient s'ajou-
ter l'usage croissant de dispositifs optroniques (jumelles de vision nocturne, systèmes
de visée . . .) implantés sur le casque qui engendrent une modiﬁcation des propriétés
inertielles du complexe tête-casque (masse, centrage). Ces contraintes supplémentaires
peuvent représenter un danger lors d'accélérations élevées (éjection, vol de combat. . .)
ou une source de fatigue musculaire lors de vols opérationnels de longue durée (Phillips
et Petrofsky, 1983). Le rachis cervical assurant à la fois le support de la tête et sa mobi-
lité ainsi que la protection du névraxe, la sécurité des vols requiert une prévention des
lésions au niveau du cou.
Dans ce contexte, marqué par une volonté accrue d'assurer la protection des person-
nels navigants, l'Institut de Recherche Biomédicale des Armées (IRBA) coordonne, avec
le soutien de la Délégation Générale à l'Armement (DGA), un programme de recherche
intitulé La biomécanique de la colonne cervicale dans lequel s'inscrit ce travail de
doctorat. Face aux problématiques scientiﬁques relatives à la biomécanique des chocs,
le Service de Santé des Armées a sollicité l'expertise du Laboratoire de Biomécanique
(LBM) d'Arts et Métiers Paristech en l'intégrant dans la réalisation du projet depuis
2003. Deux premières thèses de doctorat issues de cette collaboration ont déjà contri-
bué à l'analyse du comportement biomécanique du segment tête-cou sous facteur de
charge. Les approches proposées étaient essentiellement expérimentales ayant pour su-
jets d'étude un mannequin anthropométrique de choc (Chavary, 2007) et des volontaires
(Lecompte, 2007). N'étant pas destinées à une étude approfondie des mécanismes lé-
sionnels, ces approches n'apportent que peu d'informations quantitatives des niveaux
de sollicitations subis en vol par les tissus biologiques.
Le recours aux méthodes de simulation numérique s'avère complémentaire en ren-
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dant possible la mesure de grandeurs inaccessibles expérimentalement. Le Laboratoire
de Biomécanique a par conséquent initié diﬀérents axes de recherche autour de la mo-
délisation en éléments ﬁnis du rachis depuis une trentaine d'années. En particulier, un
modèle numérique conçu à l'origine en collaboration avec les constructeurs automobiles
français (LAB GIE Renault-PSA) a été adapté aﬁn d'étudier les risques de lésion lors
de l'éjection d'un pilote muni d'un casque équipé (Chavary, 2007). Malgré l'apport in-
contestable des outils numériques, un verrou scientiﬁque majeur persiste dans le cadre
des problématiques abordées : aucun modèle ne permet jusqu'à présent de prendre en
compte à la fois les variabilités morphologiques interindividuelles et les tissus muscu-
laires.
Ce doctorat a pour objectif l'analyse des mécanismes lésionnels sous facteur de
charge à l'aide d'une modélisation en éléments ﬁnis du système musculo-squelettique
du segment tête-cou en apportant des solutions à ces deux limites technologiques. Une
évolution du modèle précédemment développé est donc proposée en s'appuyant sur les
progrès récents en matière de reconstruction tridimensionnelle à partir d'imagerie mé-
dicale (Jolivet et al., 2008, Humbert et al., 2009) et sur les méthodes de modélisation
paramétrée développées au LBM (Lavaste et al., 1992). Ce modèle rendra possible le
calcul des contraintes au niveau de la colonne cervicale et l'évaluation des risques de
lésions en fonction des conditions de vol. Il permettra de plus d'analyser les rôles des
tissus musculaires et de la morphologie sur la réponse lésionnelle. La génération d'un tel
modèle s'inscrit par ailleurs pleinement dans la thématique de l'être humain virtuel en
biomécanique des chocs.
Après un bref rappel de l'anatomie du segment tête-cou, les spéciﬁcités du secteur
aéronautique militaire en termes de sollicitations mécaniques sont abordées en identiﬁant
les facteurs de risques lésionnels essentiels. Ce chapitre vise à mettre en avant les enjeux
scientiﬁques du projet de thèse.
La revue de littérature décrit par la suite les approches employées pour la modélisa-
tion musculo-squelettique du segment tête-cou. En particulier, les méthodes permettant
de prendre en compte les variabilités morphologiques ainsi que l'action des tissus muscu-
laires sont présentées. Enﬁn, les limites inhérentes aux approches recensées permettent
de déﬁnir les verrous scientiﬁques à lever et de reconsidérer plus précisément les objectifs
du projet.
Les trois chapitres qui suivent décrivent le travail personnel eﬀectué durant ce doc-
torat et sont rédigés sous la forme d'articles scientiﬁques. Dans un premier temps, les
méthodes de modélisation géométrique paramétrée et personnalisable du rachis cervical
et des tissus musculaires sont décrites et évaluées. Enrichis au moyen de lois de com-
portement mécanique, les maillages ainsi générés sont utilisés pour la construction de
modèles en éléments ﬁnis. Le dernier chapitre présente la validation des mobilités seg-
mentaires ainsi qu'une étude préliminaire visant à explorer les eﬀets de la morphologie
et des muscles sur le comportement en compression axiale.
La conclusion générale dresse dans un premier temps une synthèse des résultats
obtenus. Elle est suivie d'une discussion sur les perspectives ayant trait aux applications
du modèle proposé. En particulier, le potentiel d'exploitation dans le cadre du secteur




Les rappels d'anatomie descriptive du rachis cervical permettront de préciser les
enjeux de la modélisation géométrique. Dans l'optique de cette représentation simpliﬁée
de la réalité, les structures géométriques jouant un rôle fonctionnel important doivent
être clairement identiﬁées.
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1.1 Anatomie du rachis cervical
1.1.1 Vision d'ensemble
1.1.1.1 Repères anatomiques
Trois plans de référence, qui déﬁnissent le repère orthogonal (Oxyz), sont générale-
ment associés au corps humain (Fig. 1.1) :
 le plan sagittal, qui constitue le plan de symétrie du corps humain (OXZ) ;
 le plan frontal (ou coronal), qui est le plan vertical perpendiculaire au plan sagittal
(OYZ) ;
 le plan horizontal (ou transverse), qui est perpendiculaire aux deux autres (OXY).
Les mouvements du segment tête-cou par rapport au thorax sont déﬁnis dans ce
même repère (Fig. 1.2) :
 la ﬂexion est une rotation autour de l'axe Oy dans le sens positif ;
 l'extension est déﬁnie dans le même plan avec un sens de rotation négatif ;
 l'inclinaison latérale est la rotation dans le plan frontal autour de l'axe Ox ;
 la rotation axiale est la rotation autour de l'axe vertical Oz.
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Fig. 1.1  Plans anatomiques de référence, d'après White et Panjabi (1990)
Fig. 1.2  Mouvements du segment tête-cou, d'après Kapandji (1986)
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1.1.1.2 Rachis cervical
Le rachis est composé de cinq segments délimités par des changements de courbure
et caractérisés par des vertèbres bien spéciﬁques (Fig. 1.3) :
 le rachis cervical comporte 7 vertèbres (C1 à C7) en lordose (concavité posté-
rieure) ;
 le rachis thoracique (ou dorsal) est composé de 12 vertèbres (T1 à T12) en cyphose
(concavité antérieure) ;
 le rachis lombaire présente 5 vertèbres (L1 à L5) en lordose ;
 le sacrum est formé par 5 vertèbres sacrées soudées (S1 à S5) en cyphose ;
 le coccyx comporte 4 à 5 vertèbres coccygiennes soudées.
Fig. 1.3  Rachis et rachis cervical, ﬁgures adaptées d'après Kapandji (1986)
Le rachis cervical constitue la jonction entre la tête et le reste du corps. Il a pour
rôles prépondérants le support ainsi que l'orientation de la tête et du système sensoriel
intégré et il contribue à la protection de la moelle épinière. Pour assurer ces fonctions,
la colonne cervicale doit concilier rigidité et souplesse (Kapandji, 1986). Cette associa-
tion contradictoire à première vue est rendue possible par la réunion des composants
du rachis. En eﬀet, les structures ligamentaires et musculaires forment une structure
haubanée et agissent ainsi comme éléments raidisseurs de l'ensemble assurant ainsi la
stabilité et limitant les amplitudes de mouvements. Par ailleurs, l'empilement de solides
quasi-indéformables (les vertèbres) reliés par des composants déformables (les disques
intervertébraux) est propice à la mobilité et la souplesse. Deux parties sont distinguées
(Fig. 1.3) :
 le rachis cervical supérieur est constitué de deux vertèbres géométriquement aty-
piques, l'Atlas (C1) et l'Axis (C2), auxquelles on associe souvent l'os occipital du
crâne. Ce segment très mobile est principalement impliqué dans le positionnement
ﬁn de la tête.
 le rachis cervical inférieur est composé des cinq vertèbres C3 à C7, cette dernière
assurant la transition avec le rachis thoracique.
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1.1.1.3 Variabilités posturales interindividuelles
La diversité des courbures du rachis cervical (Fig. 1.4) est mise en avant de façon
récurrente dans la littérature à la fois pour des sujets asymptomatiques ou pathologiques
(Tab. 1.1). Les méthodes de mesure et de classiﬁcation des courbures étant diﬀérentes,
elles sont décrites plus en détail dans l'Annexe A. À titre d'exemple, Takeshima et al.
(2002) mesure des angles moyens de 17,5pour les lordoses, 2,8pour les courbures
droites et -16,5pour les cyphoses.
(a) Lordose (b) Cyphose (c) Droite
Fig. 1.4  Les types de courbure cervicale
Tab. 1.1  Classiﬁcation des courbures cervicales (sujets asymptomatiques, en pourcentage)
Auteurs Helliwell et al. Côté et al. Matsumoto et al. Takeshima et al. Klinich et al.
Années 1994 1997 1998 2002 2004
Hyperlordoses 3 / / / /
Lordoses 54 57 64 23 82
Droites 28 30 22 26 14
Cyphoses 15 13 7 20 1
Sigmoïdes /a / 3 18 3
Sigmoïdes inversées / / 5 13 /
a/ : classe non prise en compte par l'auteur.
La thématique de la courbure cervicale est encore à l'origine de multiples débats. De
nombreux auteurs considèrent la lordose comme une normalité (Harrison et al., 1997)
et présentent les autres courbures comme pathologiques. Les variations seraient liées à
des processus dégénératifs, des troubles musculaires (Helliwell et al., 1994) ou encore
à la survenue d'accidents tel que le whiplash (Kristjansson et Jónsson, 2002). Elles
induiraient en outre des eﬀorts plus importants dans le rachis (Harrison et al., 2001) et
expliqueraient l'apparition de douleurs.
D'autres auteurs, ayant observé des variabilités importantes lors d'études radiolo-
giques sur diﬀérentes catégories de populations asymptomatiques (âge, sexe, . . .), sup-
posent à l'inverse que les courbures non-lordotiques sont de simples variantes normales
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(Fineman et al., 1963, Gore et al., 1986, Matsumoto et al., 1998). Matsumoto et al.
(1998) observe en outre que les personnes de moins de 40 ans et les femmes présentent
plus souvent une courbure non-lordotique. Paradoxalement, Boyle et al. (2002) a montré
que la lordose a tendance à disparaître avec l'âge et surtout chez les hommes (Tab. 1.2).
Tab. 1.2  Courbure en fonction de l'âge et du sexe, d'après Boyle et al. (2002)
Âge Hommes Femmes
18  29 26,7 30,3
30  44 22,1 22,1
45  59 17,8 14,7
60  74 15,4 19,3
75 + 12,2 25,7
1.1.2 Structures osseuses
1.1.2.1 Description des vertèbres cervicales
Vertèbres du rachis cervical inférieur Elles sont similaires en terme de struc-
ture géométrique et de forme (Fig. 1.5 a). Le plateau supérieur du corps vertébral est
surmonté des apophyses unciformes sur ses extrémités latérales. Le plateau inférieur
présente quant à lui des échancrures latérales sur les côtés pour permettre l'articulation
avec les unciformes de la vertèbre sous-jacente. Les deux apophyses articulaires forment
des colonnes osseuses dont les surfaces supérieure et inférieure sont des facettes articu-
laires de forme ovale, taillées en biseau et recouvertes de cartilage. Les pédicules relient
le corps aux apophyses articulaires. Les apophyses transverses qui partent du bord laté-
ral du corps et d'une partie du pédicule permettent le passage de l'artère et de la veine
vertébrale par le trou transversaire. Les lames s'étendent des apophyses articulaires à
l'apophyse épineuse qui résulte de leur réunion. À chaque niveau, les capsules des ar-
ticulations zygapophysaires relient les facettes articulaires inférieures et supérieures de
deux vertèbres adjacentes.
Vertèbres du rachis cervical supérieur L'Atlas (C1) ne possède ni corps vertébral
ni apophyse épineuse et a la forme d'un anneau plus étendu transversalement que sa-
gittalement (Fig. 1.5 b). L'Axis (C2) est caractérisée par son corps vertébral surmonté
d'une saillie verticale volumineuse : l'odontoïde (Fig. 1.5 c). Ce processus, dont le som-
met recueille plusieurs insertions ligamentaires, assure une grande partie de la jonction
mécanique avec l'Atlas. En eﬀet, la facette située sur sa face antérieure s'articule avec
l'arc antérieur de l'Atlas tandis que la facette située sur sa face postérieure est en contact
avec le ligament transverse de l'Atlas. À ces articulations s'ajoute le contact entre les
facettes articulaires situées sur la face inférieure des masses latérales de l'Atlas et les
facettes articulaires supérieures de l'Axis.
Os occipital du crâne La jonction du crâne avec le reste du rachis s'eﬀectue au niveau
de l'os occipital ou C0 (Fig. 1.5 d). Il est situé dans la portion médiane, postérieure et
7
CHAPITRE 1 : RAPPELS D'ANATOMIE
inférieure du crâne. Sa partie inférieure est traversée par un large oriﬁce ovale : le trou
occipital ou foramen magnum. Les condyles occipitaux présents sur la face exocrânienne
des masses latérales viennent s'articuler sur les facettes articulaires supérieures de la
vertèbre C1. L'écaille occipitale constituant la partie postérieure est le site de nombreuses
insertions musculaires.
(a) Vertèbres cervicales C4 et C7
(b) Atlas, C1 (c) Axis, C2
(d) Os occipital, C0
Fig. 1.5  Les vertèbres du rachis cervical
1.1.2.2 Variabilités morphométriques
Les études morphométriques eﬀectuées sur des spécimens cadavériques ou à partir des
modalités d'imagerie médicale ont mis en évidence une forte variabilité des paramètres
morphologiques. Une synthèse des études est proposée dans l'Annexe B, le détail complet
des études étant disponible dans les revues bibliographiques de Maurel (1993) et Véron
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(1997).
Les variabilités sont présentes entre les diﬀérents niveaux vertébraux. En ce qui
concerne les dimensions linéaires des vertèbres, Maurel (1993) observe par exemple des
variations de 10 mm pour la largeur transversale des corps vertébraux qui augmente
de C3 à C7. De même, Panjabi et al. (1991) met en avant la variabilité des dimensions
du canal rachidien. Par ailleurs, les dimensions angulaires et en particulier l'orientation
des surfaces de contact évoluent aussi largement comme a pu le montrer Panjabi et al.
(1993a) au sujet des facettes articulaires.
Une forte dispersion interindividuelle des paramètres a de plus été observée. À titre
d'exemple, Pal et al. (2001) note de fortes variabilités concernant l'orientation des fa-
cettes articulaires en fonction des sujets. En analysant les radios de proﬁl de sujets
répartis en groupes selon l'âge, le sexe ou la taille, Klinich et al. (2004) décrit des cor-
rélations entre les dimensions des corps vertébraux et le sexe ainsi que la taille. Véron
(1997) a quant à lui pu mettre en évidence les variabilités interindividuelles concernant
le rachis cervical supérieur au moyen d'un système de pointage magnétique.
1.1.3 Éléments de liaison du rachis
1.1.3.1 Disques intervertébraux
Les disques constituent la jonction entre les plateaux des corps vertébraux de deux
vertèbres adjacentes et travaillent essentiellement en compression.
Fig. 1.6  Disque intervertébral, ﬁgure adaptée d'après Kapandji (1986)
Leur structure est composée de deux parties (Fig. 1.6) :
 une partie centrale : le nucleus pulposus, substance gélatineuse contenant 88%
d'eau ;
 une partie périphérique : l'annulus ﬁbrosus, constitué d'une succession de couches
ﬁbreuses concentriques dont l'obliquité est croisée lorsqu'on passe d'une couche à
la voisine.
En raison de cette conﬁguration, le nucleus pulposus se retrouve enfermé dans une loge
inextensible entre les plateaux des vertèbres adjacentes et l'annulus ﬁbrosus (Kapandji,
1986). Des plateaux cartilagineux sont de plus présents à l'interface entre les plateaux
des corps vertébraux et le disque intervertébral.
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1.1.3.2 Ligaments
Les ligaments ont pour rôle essentiel de stabiliser le rachis et de limiter l'amplitude
des déplacements, ils interviennent surtout en traction. Particulièrement nombreux au
niveau du rachis cervical supérieur (Fig. 1.7), ils contribuent en grande partie à la
stabilité en l'absence de disque intervertébral. Certains de ces ligaments sont communs
avec le reste du rachis (Fig. 1.8). Une classiﬁcation régulièrement adoptée consiste à
décrire ces ligaments en fonction de leur localisation anatomique par rapport au corps
vertébral. Le tableau 1.3 propose une description des zones d'insertions étant d'une
importance majeure pour le comportement et la modélisation.
Fig. 1.7  Ligaments du rachis cervical supérieur, ﬁgures adaptées d'après Kapandji (1986)
1.2 Musculature du cou
Les muscles du cou constituent les composants moteurs qui permettent de stabili-
ser et mobiliser le segment tête-cou. Ils représentent un ensemble complexe en raison
notamment de leur nombre important (entre 50 et 60 environ).
1.2.1 Muscle strié squelettique
La structure élémentaire du muscle est le sarcomère. Il s'agit d'un arrangement de
ﬁlaments d'actine et de myosine dont les variations de recouvrement engendrent les
contractions musculaires (Fig. 1.9). L'association de sarcomères en série (entre 100 et
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Tab. 1.3  Insertions des ligaments du rachis cervical
Ligaments Ida Insertions
Ligaments antérieurs
Occipito-atloïdien ant. 1 Apophyse basilaire / Arc ant. C1
Occipito-atloïdiens ant.-lat. 2 Apophyse basilaire / Processus transverses C1
Atloïdo-axoïdien ant. 3 Arc ant. C1 / Corps C2
Vertébral commun ant. 4 Apophyse basilaire / Corps C2
Ligaments postérieurs
Apical 5 Apophyse basilaire / Odontoïde
Transverse de C1 6a Masses latérales C1, contact odontoïde
Occipito-transversaire 6b Ligament transverse / Apophyse basilaire
Transverso-axoïdien 6c Ligament transverse / Corps C2
Occipito-axoïdien 7 Apophyse basilaire / Corps C2
Vertébral commun post. 8 Apophyse basilaire / Corps C2
Ligaments latéraux
Alaires 9 Odontoïde / Condyles C0
Capsules occipito-atloïdiennes 10 Facettes articulaires C0 / C1
Occipito-atloïdiens Lat. 10b Ecaille C0 / Apophyses transverses C1
Capsules atloïdo-axoïdiennes 11 Facettes C1 / Facettes C2
Ligaments des arcs postérieurs
Occipito-atloïdiens post. 12 Bord du trou occipital / Arc post. C1
Atloïdo-axoïdiens post. 13 Arc post C1 / Arc post C2
Interépineux 14 Arc post C1 / Epineuse C2
Cervical post. 15 Crête occipitale ext. / Apophyses épineuses
Capsules articulaires 16 Facettes C2 / Facettes C3
Jaunes 17 Arc post. C2 / Arc post. C3
Ligaments du rachis cervical inférieur
Vertébral commun ant. 4 Face ant. des corps entre eux
Vertébral commun post. 8 Face post. des disques entre eux
Transversaires 18 Apophyses transverses entre elles
Capsules unco-vertébrales 19 Échancrures lat. / Processus unciformes
Interépineux 14 Processus épineux entre eux
Capsules articulaires 16 Apophyses articulaires entre elles
Ligaments jaunes 17 Lames entre elles
Susépineux 20 Tubercules post. des processus épineux
aLes identiﬁants font référence aux ﬁgures.
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Fig. 1.8  Ligaments du rachis cervical inférieur, ﬁgure adaptée d'après Kapandji (1986)
400) contribue à la constitution d'une myoﬁbrille. Le taux de recouvrement des deux
types de ﬁlament est en étroite relation avec la longueur du muscle (Goubel et Lensel-
Corbeil, 1998). En eﬀet, un fort recouvrement implique un raccourcissement des ﬁbres
tandis qu'un faible recouvrement est provoqué par un allongement du muscle (théorie
des ﬁlaments glissants).
L'association de nombreuses myoﬁbrilles (environ 2000 chez l'adulte) constitue une
ﬁbre musculaire. Les ﬁbres sont regroupées en faisceaux entourés d'un tissu conjonctif
relativement lâche (périmysium). La réunion de ces faisceaux par un tissu conjonctif plus
dense (épimysium) constitue le muscle (Fig. 1.9). À chaque extrémité, les faisceaux se
rejoignent pour constituer les tendons qui assurent l'insertion du muscle sur les structures
osseuses.
Les tissus musculaires sont activés grâce une commande nerveuse qui module pour
cela le nombre de ﬁbres recrutées et donc le niveau d'eﬀort généré au sein du muscle.
Les mesures électromyographiques (EMG) consistent à mesurer la propagation du signal
électrique le long des ﬁbres musculaires. L'amplitude du signal est corrélée au niveau
d'activation et donc à la force développée.
1.2.2 Muscles du cou
Une majorité d'entre eux est poly-articulaire (recouvrant au moins deux articula-
tions) et peut présenter de multiples sites d'attachement. Ils sont généralement répartis
par paires symétriques par rapport au plan sagittal. D'un point de vue fonctionnel, ils
contribuent en grande partie à la stabilité de l'ensemble du segment tête-cou (Kapandji,
1986). Permettant le maintien de la tête dans une position d'équilibre, ils confèrent aussi
une raideur au rachis. Ce rôle raidisseur est rendu possible par plusieurs mécanismes :
 la compaction axiale qui est liée au fait que la direction des muscles est quasiment
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Fig. 1.9  Organisation structurale du muscle, d'après Goubel et Lensel-Corbeil (1998). Gauche :
unité sarcomère (LR : Longueur de Repos). Droite : les diﬀérentes échelles structurales
parallèle au rachis ;
 la création d'eﬀorts transverses qui est induite par l'augmentation de la pression
interne des muscles, les aponévroses peu extensibles rendant les contractions iso-
volumiques.
Le second rôle majeur des muscles est la mise en mouvement du segment tête-cou.
Les caractéristiques des forces produites par un muscle sont directement liées à son
architecture. La position d'un muscle par rapport à l'articulation mobilisée détermine
en eﬀet le bras de levier, tandis que les points d'insertion sont déterminants pour l'axe
d'application de l'eﬀort. Le grand nombre de muscles présents rend diﬃcile l'étude fonc-
tionnelle en raison des fortes redondances et des potentiels mécanismes d'antagonisme.
Les mouvements engendrés sont de plus diﬀérents si la contraction d'un muscle est bila-
térale ou unilatérale. Une contraction unilatérale d'un groupe de muscles permet souvent
d'induire une inclinaison latérale tandis que les contractions symétriques bilatérales en-
gendrent des mouvements de ﬂexion ou d'extension. La génération d'une rotation de la
tête nécessite à l'inverse la génération d'un couple de forces et implique donc plusieurs
muscles.
Comme proposé par Kamibayashi et Richmond (1998), une classiﬁcation descriptive
en fonction des zones d'insertion a été adoptée dans ce chapitre, la position des muscles
étant directement liée à leur fonction. Une description plus détaillée des sites d'insertion
et des actions de chaque muscle est eﬀectuée dans l'Annexe C de ce manuscrit. Les
identiﬁants font référence aux illustrations (Fig. 1.10 à Fig. 1.12).
Muscles reliant le crâne et la ceinture scapulaire Il s'agit des muscles les plus su-
perﬁciels à savoir le Sterno-Cléido-Mastoïdien ou SCM (1) et le Trapèze (2). Possédant
un long bras de levier, ils sont puissants et capables de produire des forces importantes
en ﬂexion ou en extension mais sont sensés être au repos durant le simple maintien de
la posture.
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Muscles de la nuque Ces muscles postérieurs relient le crâne avec la colonne verté-
brale. Ils sont extenseurs et permettent le maintien de la tête en équilibre. Ils peuvent
être divisés en deux parties : la partie Capitis s'insère sur la base du crâne tandis que
la partie Cervicis s'insère sur les premières vertèbres cervicales. Ils sont répartis en
couche (Fig. 1.10). Le plan le plus superﬁciel comprend le Trapèze déjà évoqué précé-
demment. Les muscles Splenius (3 et 4) se situent dans le plan directement recouvert
par le Trapèze. Le groupe des Complexus se situe dans le plan moyen. Il comprend les
Semi-spinalis (5 et 6) et les Longissimus (7 et 8).
Muscles sous-occipitaux, le triangle de Tillaux Situés dans le plan le plus pro-
fond de la nuque, ils relient le crâne et plus particulièrement l'os occipital aux deux
premières vertèbres cervicales (Fig. 1.10). Ces petits muscles ont des courts bras de
levier. Ils servent donc plus à stabiliser la tête et à orienter une mise en mouvement
qu'à produire des déplacements d'amplitude élevée. Ils peuvent par ailleurs jouer un
rôle proprioceptif important. Ce groupe comprend les Rectus Capitis Posterior (9 et
10) et les Obliques Capitis (11 et 12).
Muscles pré-vertébraux, le rempart convexitaire Situés sur la face antérieure
du rachis, ils agissent comme ﬂéchisseurs de la tête et du cou (Fig. 1.12). Les volumes
musculaires étant bien plus faibles que pour les muscles postérieurs, le cou est plus faible
en ﬂexion qu'en extension. Ce groupe comprend le Longus Capitis (13) et le Longus Colli
(14). Des muscles plus petits sont situés au niveau du rachis cervical supérieur, les Rectus
Capitis Anterior (15) et Lateralis (16).
Muscles Hyoïdiens En fonction de leur localisation verticale par rapport à l'os
hyoïde, les muscles Sus-hyoïdiens (17) sont abaisseurs de la mâchoire ou élévateurs
de l'os hyoïde tandis que les muscles Sous-hyoïdiens (18) sont abaisseurs de l'os hyoïde
et participent à l'abaissement de la mâchoire (Fig. 1.12).
Muscles reliant la colonne vertébrale et la cage thoracique Ils sont utilisés en
inclinaison latérale notamment (Fig. 1.12). On distingue les Scalènes antérieur, médian
et postérieur (19, 20 et 21) ainsi que le muscle Ilio-Costal (22).
Muscles reliant la scapula et la colonne vertébrale Le Levator Scapulae (23) et
le Rhomboïde (24) permettent la mobilité de la scapula.
Muscles profonds reliant les vertèbres entre elles Il s'agit de très petits muscles
mono-articulaires à très court bras de levier situés dans le plan le plus profond à proxi-
mité du rachis. Les muscles Inter-épineux (25) et le Multiﬁdus (26) peuvent être dis-
tingués.
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Fig. 1.10  Description des couches musculaires en vue postérieure, ﬁgures adaptées d'après Primal-
Pictures
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Fig. 1.11  Description des coupes musculaires. Gauche : niveau C4. Droite : niveau C7. Figures
adaptées d'après PrimalPictures
Fig. 1.12  Description des couches musculaires antérieures, ﬁgures adaptées d'après PrimalPictures
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1.2.3 Variabilité des morphologies musculaires
La morphologie d'un muscle est caractérisée par sa forme, sa taille et son architecture.
Les principaux paramètres architecturaux ont été mesurés par Kamibayashi et Richmond
(1998) et Van Ee et al. (2000) dans le cadre d'analyses morphométriques des muscles
du cou. La ligne d'action principale d'un muscle correspond à l'axe de génération de la
force. La capacité de production de force est conditionnée par l'organisation spatiale des
ﬁbres par rapport à cette ligne d'action. L'angle de pennation est l'angle mesuré entre
l'orientation des ﬁbres et la ligne principale d'action.
La surface de section physiologique (PCSA : Physiologic Cross-Section Area) est
la surface de section perpendiculaire à la direction des ﬁbres. La force générée par un
muscle est proportionnellement corrélée à sa section, cette dernière étant liée au nombre
de ﬁbres (Mayoux-Benhamou et al., 1989). Kamibayashi et Richmond (1998) proposent
une méthode de mesure de la PCSA en fonction de la masse (m), l'angle de pennation




La variabilité des paramètres architecturaux musculaires est observable à la fois entre
les diﬀérents muscles d'un même sujet et d'un individu à l'autre. Le tableau 1.4 décrit
les mesures de PCSA des muscles du cou. Kamibayashi et Richmond (1998) et Mayoux-
Benhamou et al. (1989) insistent sur les variabilités individuelles puisqu'ils constatent
que les sections n'évoluent pas proportionnellement avec la taille et le poids des sujets. À
ces variations interindividuelles s'ajoutent les variabilités intraindividuelles en fonction
de l'état du sujet (activité physique et niveau d'entraînement par exemple).
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Tab. 1.4  Surfaces de section musculaires physiologiques moyennes (cm2)
Van Ee et al. Kamibayashi et Richmond
2000 1998
Protocole IRM in vivo Dissections
Sujets étudiés 6 hommes, 50epercentile 3 femmes, 7 hommes
20 à 23 ans 66 à 92 ans
Muscles
Sterno-Cléido-Mastoïdien 4,92 3,72 (1,81 ; 5,26)a
Trapèze (Faisceaux 1) 3,77 1,96 (1,25 ; 2,94)
Trapèze (Faisceaux 2) 9,96 10,77 (7,99 ; 15,26)
Splenius capitis 3,09
4,26 b (2,57 ; 5,48)
Splenius cervicis 1,43




Major post. rec. capitis 1,68 0,93 (0,44 ; 1,45)
Minor post. rec. capitis 0,92 0,50 (0,28 ; 0,83)
Superior oblique capitis 0,88 1,03 (0,29 ; 1,69)
Inferior oblique capitis 1,95 1,29 (0,69 ; 1,73)





Scalène antérieur 1,88 1,45 (0,37 ; 4,51)
Scalène moyen 1,36 2,00 (1,00 ; 3,34)
Scalène postérieur 1,05 1,55 (0,59 ; 3,15)
Iliocostalis 1,04
Levator scapulae 3,12 2,18 (1,39 ; 3,24)
Major Rhomboid 2,46
5,84 (1,76 ; 9,93)
Minor Rhomboid 1,02
aMinimum et maximum
bPCSA pour le muscle complet.
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Chapitre 2
Sollicitations mécaniques et risques
lésionnels du secteur aéronautique
militaire
Le secteur aéronautique militaire est un environnement particulièrement contrai-
gnant sur le plan biomécanique. La plupart des études relatives au segment tête-cou
menées dans le cadre de la biomécanique des chocs concernent l'accidentologie auto-
mobile ou la traumatologie sportive. La nature des sollicitations étant considérablement
diﬀérentes, il convient de s'intéresser aux lésions encourues et aux mécanismes lésionnels
aﬁn d'être en mesure de réduire les risques de blessures chez les personnels navigants.
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2.1 Proﬁls d'accélération en aéronautique militaire
Le secteur aéronautique militaire se démarque largement de l'accidentologie auto-
mobile en raison de la variété des accélérations subies par les pilotes. Les accélérations
surviennent dans toutes les directions et non plus uniquement dans le plan horizontal.
La pesanteur ressentie varie en outre avec les mouvements de l'avion.
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2.1.1 Déﬁnition du facteur de charge
Un aéronef subit en permanence quatre forces (Fig. 2.1) : son poids (P ), la poussée
(Pou) et les résultantes aérodynamiques, à savoir la traînée (T ) et la portance (Por).
Fig. 2.1  Bilan des forces à l'équilibre
Dans le cas d'un vol en palier, c'est-à-dire rectiligne horizontal et à vitesse constante,











Deux relations d'équilibre peuvent ainsi être établies :{
‖−→P ‖ = ‖−→P or‖
‖−→P ou‖ = ‖−→T ‖
En considérant un vol toujours rectiligne et à vitesse constante mais en montée ou
en descente (Fig. 2.2) et en décomposant le poids réel (Pre´el) en une composante selon
la verticale de l'avion, le poids apparent (Papp) et une composante selon la direction
horizontale de l'avion (Pho), les relations d'équilibre deviennent :{
‖−→P app‖ = ‖−→P or‖
‖−→P ou‖ = ‖−→T ‖+ ‖−→P ho‖
Fig. 2.2  Bilan des forces à l'équilibre en montée
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Cette grandeur est inférieure à 1 dans tous les cas évoqués jusqu'à présent. Ces
conditions sont cependant relativement rares, et des accélérations surviennent en général
(Fig. 2.3). Toute variation du vecteur vitesse va engendrer des accélérations :
 linéaires dans le cas d'une variation de l'amplitude de la vitesse (décollage, atter-
rissage . . .) ;
 radiales dans le cas d'une variation de la direction de la vitesse (virages . . .).
Fig. 2.3  Bilan des forces en cas de changement de trajectoire
En cas de changement de direction, l'accélération s'accompagne d'eﬀets d'inertie
centrifuge et le bilan mécanique devient donc :
M.−→g +−→P ou +−→T +−→P or = M.−→γ−→
F inertie +M.
−→g +−→P ou +−→T +−→P or = −→0






‖−→F inertie‖+ ‖−→P re´el‖
‖−→P re´el‖
Ce facteur qui est alors supérieur à 1 peut être considéré comme un facteur multipli-
catif du poids du pilote. Cette dernière situation va concerner chaque virage eﬀectué par
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Fig. 2.4  Relation entre le facteur de charge et l'angle de roulis
Tab. 2.1  Exemple de facteurs de charge occasionnés par des virages








2.1.2 Caractéristiques des proﬁls d'accélération
Un proﬁl d'accélération est déﬁni à l'aide de diﬀérents paramètres qui inﬂuent sur la
tolérance des pilotes :
 le type d'accélération (linéaire ou radiale) ;
 l'amplitude de l'accélération ;
 la durée de l'accélération ;
 la vitesse d'établissement de l'accélération (Jolt) ;
 la direction de l'accélération (par rapport aux axes du corps).
La plupart de ces paramètres présentent des valeurs très diﬀérentes des niveaux rencon-
trés dans le domaine des chocs automobiles (Tab. 2.2). En eﬀet, les accélérations en
choc automobile sont de plus courte durée et les tolérances lésionnelles associées aux
accélérations maintenues dans le temps sont par conséquent moins documentées dans la
littérature.
Tab. 2.2  Comparaison des proﬁls d'accélération, d'après Green (2003)
Chocs automobiles Aéronautique militaire
Paramètres du proﬁl Choc frontal Vol de combat Éjection
Jolt 200 à 6000 G.s−1 15 G.s−1 Jusqu'à 300 G.s−1
Durée 200 ms Plusieurs secondes 250 ms
Direction Souvent linéaire, Gx Souvent Gz, combinaison Gy Gz
Amplitude 20 G Jusqu'à 9 G 15 à 20 G
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En ce qui concerne les amplitudes et les directions, une grande variété est à observer
en fonction des man÷uvres eﬀectuées et des phases de vol.
Vol de combat Les évolutions en man÷uvres de combat engendrent des accélérations
pouvant durer 10 à 60 secondes et atteindre des pics à 9 Gz.
Catapultage Il permet aux avions de décoller sur des pistes de longueur réduite (porte-
avions). L'avion est propulsé de 0 à 270 km/h en 2 secondes et atteint des accélé-
rations de +4 à +5 Gx.
Appontage Aﬁn d'atterrir sur un porte-avions, une crosse d'appontage est déployée
sous l'avion puis elle est stoppée par des câbles tendus en travers de la piste (les
brins d'arrêt). La décélération peut atteindre -4 à -8 Gx.
Éjection L'abandon de l'avion en cas d'urgence doit se faire avec une vitesse suﬃsam-
ment importante pour ne pas heurter les pans arrières de l'aéronef en raison de
la vitesse. Des amplitudes de +15 à +20 Gz peuvent être atteintes pendant une
centaine de millisecondes. Ce cas particulier a été décrit en détail dans le travail de
thèse de Chavary (2007). Le tableau 2.3 et la ﬁgure 2.5 en rappellent les principales
étapes.
Tab. 2.3  Étapes d'une éjection, d'après Guill et Herd (1989)
Temps Phase Description
0 ms Commande de l'éjection
0 - 250 ms Phase balistique (1) Activation de la chaîne pyrotechnique
Fragilisation de la verrière
Rappel du buste à l'aide du harnais
Rappel des jambes
250 ms Phase fusée (2) Siège hors de l'habitacle
Activation des moteurs-fusées auxiliaires
500 ms Phase de stabilisation (3) Sortie du parachute stabilisateur
1000 ms Déploiement du parachute principal (4) En fonction des informations du siège
(vitesse, facteur de charge, altitude)
1500 ms Séparation siège / pilote (5)
2500 ms Pleine ouverture du parachute
Fig. 2.5  Étapes d'une éjection, d'après Guill (1989)
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2.2 Lésions et mécanismes lésionnels
Les lésions décrites dans le secteur aéronautique militaire sont relativement variées
en terme de gravité. On distingue les lésions aigües des vertèbres ou des tissus mous
ainsi que les lésions dégénératives. Ces lésions peuvent survenir en conditions normales
de vol, c'est-à-dire sous facteur de charge ou encore lors d'accidents plus exceptionnels
tels que l'éjection.
2.2.1 Description générale des mécanismes lésionnels
Des synthèses détaillées des mécanismes lésionnels du rachis cervical ont été présen-
tées par Bertholon (1999) et Cusick et Yoganandan (2002). Les lésions sont classés en
fonction des mécanismes qui les provoquent et synthétisées dans les tableaux 2.4 et 2.5.
Tab. 2.4  Mécanismes lésionnels en compression du rachis cervical
Mécanismes Lésions Figures
Compression -Fracture multiple du corps vertébral (Burst fracture)
axiale Possible migration de fragments vers la moelle épinière
(Mc Elhaney et al., 1983, Yoganandan et al., 1990)
-Fracture de l'Atlas (Fracture de Jeﬀerson)
Souvent symétrique et bilatérale
(Mc Elhaney et al., 1983, Alem et al., 1984)
Compression- -Fracture d'écrasement (Wedge fracture)
ﬂexion Partie antérieure du corps vertébral
(Mc Elhaney et al., 1983, Yoganandan et al., 1990)
-Fracture d'arrachement (Tear drop)
(Huelke et al., 1981)
Compression- -Fracture des éléments postérieurs
extension Avec déchirement des ligaments adjacents
(Huelke et al., 1981, Mc Elhaney et al., 1983)
-Lésion de la moelle épinière
Compression du ligament jaune possible
2.2.2 Lésions observées en vol
Étant donné que les accélérations concernent toutes les directions et que la tête des
pilotes est très mobile, une grande partie des mécanismes lésionnels présentés peut être
observée dans le secteur aéronautique militaire. Plusieurs études ont eu pour objectif
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Tab. 2.5  Autres mécanismes lésionnels du rachis cervical
Mécanismes Lésions Figures
Traction -Fracture des plateaux vertébraux
axiale (Sances et al., 1981, Yoganandan et al., 1996)
-Luxation occipito-atloïdienne
Sectionnement possible de la moelle épinière
(Sances et al., 1981, Van Ee et al., 2000)
Traction- -Fracture en éclat (Chip fracture)
extension Partie antéro-inférieure de la vertèbre
(Huelke et al., 1981)
-Fracture dite du pendu (Fracture d'Hangman)
Fracture bilatérale des pédicules de C2
(Nightingale et al., 1997, Van Ee et al., 2000)
-Lésions des capsules C0C1
(Sances et al., 1981)
-Rupture du ligament longitudinal antérieur
(Sances et al., 1981, Shea et al., 1992)
Cisaillement -Fracture de l'odontoïde
antéro-postérieur Instable, fatale si déplacement postérieur
(Van Ee et al., 2000)
Flexion -Étirement excessif des ligaments postérieurs
(Shea et al., 1992)
-Fracture des facettes articulaires
(Nightingale et al., 1991)
- Luxation des capsules articulaires
Due au déplacement ant. des facettes inf.
(Huelke et al., 1981, Nightingale et al., 1997)
Fracture des apophyses épineuses
(Huelke et al., 1981, Nightingale et al., 1997)
Inclinaison -Fracture des facettes articulaires
latérale Compression du côté de l'inclinaison
(Huelke et al., 1981)
Torsion -Luxation atlanto-axoïdienne
-Dislocation unilatérale des facettes
(Myers et al., 1991)
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de recenser les blessures dans le cadre d'enquêtes prospectives à l'aide de questionnaires
(Knudson et al., 1988, Vanderbeek, 1988, Yacavone et Bason, 1992, Newman, 1997)
ou à travers des rapports de cas cliniques (Andersen, 1988, Schall, 1989, Clark, 1990,
Hämäläinen et al., 1994) qui sont présentés dans l'Annexe D.
Lésions sévères La forte fréquence des accélérations en Gz implique en grande partie
des mécanismes lésionnels de compression. Ils sont à l'origine de fractures vertébrales et
ces blessures majeures peuvent léser la moelle épinière. Les fractures de compression sont
les plus décrites aux niveaux C5 à C7 avec des pourcentages de compression atteignant
22% (Schall, 1989, Andersen, 1988). La survenue de lésions discales suite à des solli-
citations en compression a de plus été couramment décrite (Schall, 1989, Hämäläinen
et al., 1994). Il s'agit essentiellement de hernies discales aux niveaux C5  C6 et C6 
C7 survenant durant des man÷uvres de combat à environ 7 Gz. Le second mécanisme à
l'origine de fractures vertébrales est l'hyperﬂexion lorsque la tête du pilote reste bloquée
en position ﬂéchie à des niveaux d'accélération très élevés (+9 Gz). En dressant le bilan
des lésions sévères survenues spéciﬁquement lors d'éjections, Chavary (2007) et Lewis
(2006) décrivent de même des fractures vertébrales en compression de C6 et des hernies
discales en C5  C6.
Lésions ligamentaires et musculaires Les lésions mineures des tissus mous sont
les plus fréquentes mais elles peuvent avoir des répercussions à long terme sur les pilotes
et entraîner une perte d'habilitation au vol. En ce qui concerne les ligaments, les lésions
concernent surtout le niveau C6  C7 et ont été décrites pour l'inter-épineux (Schall,
1989, Andersen, 1988) et le ligament longitudinal (Newman, 1997). Les lésions muscu-
laires sont quant à elles provoquées par des déplacements de grande amplitude ou par des
contractions isométriques excessives pourtant dans les corridors normaux de mobilité.
De niveaux de gravité diﬀérents, elles peuvent aller des simples douleurs musculaires,
aux spasmes musculaires, puis aux torticolis (Vanderbeek, 1988, Clark, 1990). Dans les
situations plus graves, un déﬁcit sensitif (paresthésies, dysesthésies) ou un déﬁcit moteur
(aﬀectation de la coordination, dextérité ou mobilité) peuvent apparaître.
Pathologies chroniques et dégénératives Le constat général d'une dégénérescence
prématurée du rachis cervical chez les pilotes semble indiquer que les facteurs de charge
jouent un rôle sur l'apparition accélérée de pathologies dégénératives. Vanderbeek (1988)
observe une augmentation de la fréquence des lésions majeures chez les pilotes de plus
de 35 ans. Gillen et Raymond (1990) présentent les conclusions détaillées d'examens
cliniques et radiographiques et mettent en évidence une détérioration signiﬁcative du
système ostéo-articulaire chez les jeunes pilotes par rapport à des sujets contrôles. Ils
rapportent une réduction des amplitudes de mouvement (conﬁrmée par Loose et al.,
2009), une formation d'ostéophytes (en C5 et C6 essentiellement), des discopathies (C4
 C5 et C5  C6) ainsi qu'une perte de la lordose.
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2.3 Facteurs de risque
Il convient d'identiﬁer les facteurs propices à la survenue de lésions aﬁn d'être en
mesure de réduire les risques. Certains paramètres sont liés intrinsèquement au pilote
comme l'âge, le sexe, l'expérience et le nombre d'heures de vol, la morphologie, la force
musculaire et le niveau d'entraînement . . . D'autres facteurs dépendent des performances
de l'avion et en particulier de l'amplitude des accélérations, du type de siège éjectable,
de l'inclinaison du siège . . . Enﬁn, certains sont liés aux conditions au moment précis où
survient l'accélération comme la durée de la mission et la fatigue occasionnée, le poids
du casque, la position et les mouvements de la tête, l'anticipation des accélérations ou
encore le type de mission (entraînement, combat, . . .). Cette section décrit les principaux
facteurs de risque mis en évidence de façon récurrente dans la littérature.
2.3.1 Sollicitation intensive des muscles du cou
Le maintien de la tête dans une position voulue sous facteur de charge nécessite un
recrutement musculaire important. Les muscles extenseurs sont donc sollicités en per-
manence aﬁn de procurer le support contre la gravité. Les mesures en vol réalisées par
Hämäläinen et Vanharanta (1992) ont permis de quantiﬁer le niveau de recrutement des
extenseurs pour maintenir la tête en position neutre sous diﬀérents niveaux d'accélé-
ration (Tab. 2.6). Les signaux EMG sont ici normalisés avec la contraction volontaire
maximale (MVC) des sujets mesurée au préalable.
Tab. 2.6  Sollicitation des extenseurs selon l'accélération, d'après Hämäläinen et Vanharanta (1992)
Accélération Pourcentage de la MVC
1 Gz 6,4 %
4 Gz 15,6 %
7 Gz 37,9 %
Risques de lésions musculaires Les mesures réalisées pendant des man÷uvres de
vol de combat indique des niveaux de contraction extrêmement élevés. Oksa et al. (1996)
constate ainsi en étudiant l'activité du muscle Sterno-Cléido-Mastoïdien que des pics
d'activation, dont certains dépassent 100 % de la contraction volontaire maximale, sur-
viennent très régulièrement (jusqu'à 257 %). Hämäläinen et Vanharanta (1992) eﬀec-
tuent le même constat en mesurant la réponse des muscles extenseurs du cou.
Phénomènes de fatigue Ces contractions maintenues sont à l'origine des phéno-
mènes de fatigue. Une contraction est dite fatigante lorsqu'elle est maintenue à une
tension supérieure à 15 % de la force maximale d'un sujet (Petrofsky et Phillips, 1982).
L'endurance est la durée pendant laquelle une telle contraction peut être maintenue.
Le fait de maintenir la tête en position est une forme de pur exercice isométrique. Les
mesures réalisées en vol par Oksa et al. (1999) ont permis de mettre en évidence la
fatigue musculaire sur les extenseurs du cou et le Sterno-Cléido-Mastoïdien. Suite à la
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réalisation de plusieurs vols, les contractions volontaires maximales sont environ divisées
par 2 à chaque nouveau vol.
Réduction de la protection et de la stabilité Une fatigue excessive peut avoir des
répercussions sur la capacité des muscles à protéger et stabiliser le rachis lors des solli-
citations dynamiques. Les muscles interviennent en eﬀet lors d'impacts pour restreindre
les amplitudes de mouvement comme ont pu le constater Ono et al. (1997), Van der
Horst et al. (1997), Wittek et al. (2001), Teo et al. (2004), Stemper et al. (2006). Ils
contribuent de plus à la stabilité en induisant une compaction axiale du rachis (Bern-
hardt et al., 1999) et en diminuant les amplitudes de mouvement des segments très
mobiles tels que le rachis cervical supérieur (Kettler et al., 2002).
Apparition de douleurs cervicales Les douleurs cervicales fréquentes chez les pi-
lotes de chasse pourraient être la conséquence d'une insuﬃsance des fonctions mus-
culaires d'après Ang et al. (2005). Les contractions volontaires maximales (MVC) des
muscles extenseurs et ﬂéchisseurs ont été étudiées chez des pilotes souﬀrant de dou-
leurs et des pilotes sans douleur. Les auteurs ont constaté que les sujets éprouvant des
douleurs présentent une MVC des extenseurs inférieure. Ils émettent donc l'hypothèse
qu'une force supérieure des muscles du cou est nécessaire pour protéger et stabiliser le
segment tête-cou sous accélération Gz. La réalisation d'exercices de renforcement mus-
culaire a été proposée dans la littérature aﬁn de réduire les risques de lésions en vol
(Ang et al., 2005). Ces entraînements visent à augmenter la force ainsi que l'endurance
des muscles du cou.
2.3.2 Absence d'anticipation des accélérations
Le siège de passager arrière est souvent sujet à des risques lésionnels plus importants.
En eﬀet, les instructeurs, navigateurs ou opérateurs d'armes ne contrôlent pas l'avion
et ne peuvent donc pas anticiper l'application d'un facteur de charge (Green, 2003). À
l'instant de l'accélération, le passager peut avoir positionné sa tête dans une position
désavantageuse ou être en train de la déplacer dans une direction opposée. Ses muscles
sont de plus relativement relaxés et ne sont pas préparés à assurer le maintien de la tête.
La problématique du temps de réponse se pose tout particulièrement sous facteur de
charge lorsque les taux d'accélération (Jolt) sont importants. Il est déterminant pour
connaître la capacité des muscles à intervenir dans un délai suﬃsamment court pour
inﬂuencer le comportement global lors d'un choc. Le tableau 2.7 propose une synthèse
des temps de réponse mesurés pour le muscle Sterno-Cléido-Mastoïdien (facilement ac-
cessible à l'EMG) lors d'essais de whiplash in vivo, à de faibles niveaux d'accélérations.
Foust et al. (1973) constatent qu'avec l'âge, le temps de réponse s'allonge. En ce qui
concerne le sexe, ils montrent de plus que les hommes sont plus lents.
Dans le cadre de l'aéronautique militaire, si on considère à titre d'exemple le cas
d'une accélération survenant en vol, il faut environ 50 ms pour initier la contraction
musculaire à partir du moment où le mouvement de la tête est détecté, et 100 ms
supplémentaires aﬁn d'atteindre la contraction volontaire maximale. En considérant un
taux d'accélération de 15 G.s−1, une transition de 2,25 G se sera produite avant d'obtenir
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Tab. 2.7  Temps de réponse musculaire du Sterno-Cléido-Mastoïdien lors d'un whiplash
Départ de la mesure
Auteurs Sollicitation Accélération de la tête Initiation du choc
Szabo et Welcher (1996) 10 km/h 20 ms 110 ms
Ono et al. (1997) 6 km/h 45 ms 70 ms
Magnusson et al. (1999) 0,5 G 19 ms 72 ms
Brault et al. (2000) 4 et 8 km/h 40 ms F : 87, 79 ms
H : 95, 83 ms
Kumar et al. (2002a) 0,5 à 1,4 G -8 ms 111 ms
Siegmund et al. (2003) 1,5 G F : 39 ms F : 68 ms
H : 45 ms H : 74 ms
le soutien des muscles. Et sans cette contraction, les amplitudes de mouvement de la
tête seront plus élevées et pourront occasionner des lésions.
Le phénomène de contraction réﬂexe évoqué par Brault et al. (2000) peut par ailleurs
constituer un risque de lésion dans le cas où une contraction musculaire se produit une
fois que la tête a déjà commencé son mouvement.
2.3.3 Positionnement et mouvements de la tête
La tête des pilotes est en mouvement perpétuel et le rachis cervical subit des char-
gements alors qu'il est bien souvent dans une position loin d'être optimale. Certains des
mouvements de la tête sont décrits comme étant des mouvements à risque par Coakwell
et al. (2004) pour plusieurs raisons :
 ils engendrent des eﬀorts importants au niveau des articulations ;
 ils nécessitent des forces de support importantes de la part des muscles et des
ligaments pour maintenir la tête en position ;
 ils génèrent des géométries compromettantes du rachis (resserrement du canal
rachidien, compression des disques intervertébraux, augmentation de la pression
intradiscale, mauvais alignement des vertèbres qui perturbe la transmission des
eﬀorts).
Ces mouvements sont induits par plusieurs facteurs liés à la fois aux équipements et au
comportement des pilotes en vol.
Inclinaison du siège C'est une solution qui a été retenue en partie aﬁn de réduire
la hauteur de colonne liquidienne entre le c÷ur et le cerveau, ce qui permet d'améliorer
la tolérance des pilotes aux forts facteurs de charge (Fig. 2.6). Cette inclinaison vers
l'arrière (34dans le Rafale) nécessite toutefois une ﬂexion permanente du cou comme
décrit dans Coakwell et al. (2004) et donc une diminution de la lordose cervicale.
Réﬂexe optocinétique cervical Décrit par Beer et Freeman (2007), il s'agit de la
tendance des pilotes à aligner leur tête avec l'horizon et donc à eﬀectuer des mouvements
d'inclinaison latérale de la tête à chaque virage. L'image de l'horizon est en eﬀet utilisée
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Fig. 2.6  Inclinaison du siège dans le Rafale
comme point de référence pour l'orientation et constitue un repère ﬁxe à l'inverse de
l'avion.
Vision totale de l'environnement Durant les man÷uvres de combat aérien, la
bonne visibilité de l'environnement est indispensable pour assurer la survie du pilote.
Green et Brown (2004) ont pu constater en eﬀectuant des mesures en vol que la tête
est éloignée de sa position neutre pendant 67,4 % du temps. Les mouvements les plus
fréquents sont la rotation qui permet de visualiser les côtés de l'avion (30,3 % du temps
d'après les auteurs) et l'extension qui est fréquente pour regarder directement au dessus
de la verrière (30,1 % du temps). À ces mouvements s'ajoute la man÷uvre de check-
6 qui correspond à une rotation élevée pour regarder derrière l'avion.
Tout comme les accélérations, ces positions augmentent le recrutement des tissus
musculaires. Dans l'étude en vol de Hämäläinen et Vanharanta (1992), la limite de
100 % de la contraction volontaire maximale est déjà atteinte lors de mouvements de la
tête en dessous de 4 Gz. Green et Brown (2004) ont constaté que le niveau d'activation
musculaire est corrélé avec l'amplitude des mouvements eﬀectués par la tête. L'étude
en vol de Netto et Burnett (2006) révèle que la man÷uvre de check-6 engendre les
niveaux d'activation les plus importants avec de fortes co-contractions et l'approche des
amplitudes de mouvement limites dans toutes les directions (86 % de la rotation axiale).
2.3.4 Morphologies à risque
Le contexte actuel de féminisation des personnels navigants apporte de nouvelles
questions relatives aux risques lésionnels en fonction du sexe ou de la morphologie des
pilotes. Très peu d'études dans la littérature se sont intéressées à ce problème qui peut
être traité à diﬀérentes échelles.
Morphologie à l'échelle globale Peu d'études ont rapporté d'inﬂuence de la mor-
phologie globale d'un sujet lors de vol. Dans le cas de l'éjection cependant, la charge
pyrotechnique est prédéﬁnie donc si un individu plus léger s'éjecte, il subit une accé-
lération plus importante. Plusieurs hypothèses contradictoires ont été proposées dans
la littérature. Patterson (1989) avance que les sujets légers et les sujets grands et
minces sont plus susceptibles d'encourir des lésions. À l'inverse, Edwards (1996) fait
une étude rétrospective des éjections en essayant de corréler le poids, la taille et l'indice
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de masse corporelle avec la survenue de lésions. Il conclut que le poids est signiﬁcati-
vement lié à l'apparition de lésions sévères. La taille est quant à elle signiﬁcativement
corrélée avec l'occurrence de fractures vertébrales. Dans le domaine de l'accidentolo-
gie automobile, Dehner et al. (2008) concluent suite à une étude sur volontaires que
chaque sujet présente des risques lésionnels qui lui sont propres et en particulier liés à
sa morphologie. Dans le cas du choc arrière, ils déduisent que les sujets à risques sont
ceux qui présentent une faible circonférence de tête, un long cou, une taille et un poids
importants. De même, Stemper et al. (2003) concluent à la suite d'essai in vitro que les
femmes présentent des amplitudes de mouvement segmentaires plus importantes lors de
chocs arrières pouvant conduire à des lésions.
Morphologie à l'échelle locale Les variabilités s'expriment à l'échelle morphomé-
trique très locale ainsi qu'à une échelle plus posturale comme cela a déjà été évoqué dans
le chapitre des rappels anatomiques. Certains paramètres tels que la taille des corps ver-
tébraux inﬂuent directement sur les tolérances lésionnelles en compression notamment.
Pintar et al. (1998) ont identiﬁé une limite à la rupture des vertèbres en compression
pour les femmes égale à 93 % de celle des hommes en raison de leur plus petite taille. De
même Gilsanz et al. (1994) observent que la surface de section des corps vertébraux 25
% plus faible induit une augmentation de 39 % de la contrainte en compression axiale.
Les variabilités aﬀectent de plus le comportement local cinématique des unités fonc-
tionnelles vertébrales comme cela a pu être mis en évidence par Clausen et al. (1997),
Maurel et al. (1997) ou encore Goel et Clausen (1998). Enﬁn, la courbure cervicale a
de même été reliée aux risques lésionnels dans plusieurs études (Maiman et al., 2002,
Stemper et al., 2005a, Fréchède et al., 2006).
Morphologie musculaire Les surfaces de section musculaires sont corrélées à la force
que les muscles peuvent générer. La force produite durant une contraction volontaire
maximale est un paramètre important puisqu'il est susceptible d'inﬂuencer le comporte-
ment. Le tableau 2.8 recense des études de mesure de force menées sur sujets volontaires
et met en évidence une variabilité interindividuelle. Foust et al. (1973) constatent que
les hommes sont plus forts et que la taille et l'âge ont un eﬀet sur la capacité à générer
de la force musculaire. Moroney et al. (1988a) mesurent des forces chez les femmes qui
atteignent 60 % à 90 % de celles des hommes. De même, Jordan et al. (1999) aﬃrment
que la force musculaire est 20 % à 25 % plus élevée chez les hommes. À partir de 70
ans cependant, les femmes présentent une diminution de la force plus faible que celle
observée chez les hommes.
2.3.5 Systèmes de casque
Le port du casque, du masque à oxygène ainsi que des éventuels systèmes addi-
tionnels (jumelles de vision nocturne, viseur visuel de casque, contrepoids, équipement
de communication) augmentent le poids supporté par la tête et constituent donc des
sources de contraintes supplémentaires lors d'accélérations (Fig. 2.7).
Le centre de gravité de l'ensemble tête-casque étant souvent déplacé vers l'avant,
les muscles sont contraints de supporter une charge supplémentaire. Hämäläinen (1993)
observe des niveaux de contraction moyens de 73 % de la contraction volontaire maximale
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Tab. 2.8  Forces musculaires en fonction du sexe (en Newton)
Auteurs Flexion Extension Inclinaison
Foust et al. (1973) F : 52 - 91 F : 80 - 127
H : 104 - 162 H : 143 - 206
Schneider et al. (1975) F : 52 - 84
H : 84 - 143
Mayoux-Benhamou et al. (1989) 215
Jordan et al. (1999) F : 54 - 71 F : 90 - 117
H : 59 - 93 H : 80 - 136
Kumar et al. (2002b) F : 41 F : 72 F : 52
H : 72 H : 100 H : 76
Lecompte (2007) F : 111 F : 199
H : 211 H : 299
Siegmund et al. (2007) Pic : 230 Pic : 323 Pic : 190
Vasavada et al. (2008) F : 82 F : 173
H : 149 H : 244
Fig. 2.7  Exemple de casque équipé, ﬁgure : Bey, DMAO
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(MVC) lors de mouvement de ﬂexion-extension sous 4 Gz avec un casque équipé. De
même, Sovelius et al. (2008) constatent que le casque peut augmenter la contraction
de 46 % de la MVC lors d'exercices en trampoline. Le port du casque équipé réduit
par conséquent l'endurance des pilotes (Phillips et Petrofsky, 1983, Lecompte, 2007). Il
augmente de plus les risques de lésions (Manoogian et al., 2006).
Deux facteurs doivent donc être pris en compte lors de la conception des casques :
le poids occasionné et la position des masses qui détermine le bras de levier des eﬀorts
imposés. À titre d'exemple, si la tête pèse entre 3.5 et 5 kg, avec 1.8 à 2.2 kg de dispositifs
additionnels, la charge statique est équivalente à 48 - 65 kg sous 9 Gz.
Les études sont nécessaires aﬁn de proposer des recommandations pour la conception
de futurs casques. L'inﬂuence positive du contrepoids localisé à l'arrière du casque pour
rééquilibrer les eﬀorts demeure un sujet débattu selon les auteurs. Phillips et Petrofsky
(1983) suggèrent en eﬀet une répartition des masses lourdes en arrière tandis que Cha-
vary (2007) constate une inﬂuence négative du contrepoids lors d'essais sur une rampe
d'éjection avec un mannequin anthropométrique.
2.4 Synthèse et objectifs de la thèse
Le secteur aéronautique militaire est très contraignant comme en témoignent les
lésions qui ont été décrites. La réduction des risques lésionnels requiert une meilleure
compréhension des mécanismes à l'origine des blessures. En particulier, une mesure
quantitative des niveaux de sollicitation des diﬀérents tissus en fonction des proﬁls d'ac-
célération est indispensable. L'inﬂuence de la morphologie et le rôle joué par les muscles
dans la protection du rachis sont en outre à explorer plus en détails étant donné le peu
d'informations quantitatives disponibles dans la littérature.
Ce manque d'informations est en partie inhérent aux limites des approches em-
ployées et au fait que le secteur rend particulièrement diﬃcile la réalisation d'études
expérimentales, les mesures en vol étant complexes à mettre en ÷uvre et très onéreuses.
Deux thèses de doctorat ont été réalisées précédemment dans le cadre de la collaboration
entre l'Institut de Recherche Biomédicale des Armées et le LBM aﬁn d'étudier la problé-
matique des systèmes de casques. La première étude sur mannequin anthropométrique
au moyen d'une rampe d'éjection a apporté des informations intéressantes concernant la
cinématique du segment tête-cou et les eﬀorts globaux lors d'une éjection (Fig. 2.8 a).
La seconde étude réalisée en centrifugeuse humaine sur des sujets volontaires a permis
de mesurer les niveaux d'activation occasionnés par des accélérations comprises entre 1
et 4 Gz (Fig. 2.8 b).
Des limites persistent cependant et ne rendent pas possible l'étude des mécanismes
lésionnels sous facteur de charge. Les approches sur mannequins ne permettent pas de
prendre en compte les variabilités morphologiques interindividuelles et n'oﬀrent pas de
représentation ﬁne des muscles. Les essais conduits in vivo visant à étudier le compor-
tement musculaire sont quant à eux limités à des niveaux d'accélérations faibles qui ne
sont pas représentatifs des situations dans lesquelles surviennent les lésions. Les mesures
EMG fournissent en outre une information limitée aux muscles de surface dans la plupart
des cas. L'accès aux données quantitatives indicatrices de l'état des tissus est par ailleurs
quasiment impossible par des méthodes non-invasives. Enﬁn, l'inﬂuence des variabilités
géométriques sur la réponse biomécanique du rachis cervical est particulièrement diﬃcile
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(a) Rampe d'éjection (b) Centrifugeuse humaine (c) Simulations numériques
Fig. 2.8  Approches employées dans le cadre de la collaboration entre l'IRBA et le LBM au cours
des deux thèses précédentes. a et c : Chavary (2007), b : Lecompte (2007)
à étudier. En eﬀet, la variabilité inhérente aux sujets d'essai ne permet pas de réaliser
des études de sensibilité sur les paramètres morphométriques expérimentalement.
Le recours aux méthodes de simulation numérique a fortement contribué depuis
les dernières décennies à approfondir cette connaissance. En particulier, une approche
numérique a déjà été envisagée dans la thèse de Chavary (2007) pour l'éjection des
pilotes (Fig. 2.8 c). Le modèle utilisé était une adaptation du modèle précédemment
développé par Bertholon (1999) et Fréchède et al. (2005) au LBM et en partenariat
avec les constructeurs automobiles français (LAB GIE Renault-PSA). Il représente un
sujet moyen (50e percentile) et ne permet donc pas la prise en compte des dispersions
morphologiques interindividuelles. De plus, les muscles représentés ne sont pas modélisés
avec un niveau de détails suﬃsant pour l'étude précise des phénomènes musculaires.
L'objectif de ce travail de doctorat est de contribuer à l'évolution des modèles dé-
veloppés aﬁn de répondre aux problématiques morphologiques et musculaires. Il contri-
buera donc à lever le verrou scientiﬁque de l'étude des mécanismes lésionnels de la région




Le chapitre précédent a entre autres mis en avant la nécessité d'approfondir la
connaissance de l'inﬂuence de la morphologie et des tissus musculaires sur les méca-
nismes lésionnels du rachis cervical. Si l'apport des modèles numériques a pu être évoqué,
les prises en compte de ces deux aspects constituent cependant un verrou scientiﬁque
et cette synthèse bibliographique a pour objectif de faire l'état de l'art des méthodes de
modélisation employées.
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3.1 Modèles musculo-squelettiques du rachis cervical
L'état de l'art des modèles musculo-squelettiques du rachis cervical est synthétisé
dans les tableaux 3.1 et 3.2.
Domaine d'application La plupart des modèles musculo-squelettiques du segment
tête-cou sont développés aﬁn de réaliser des études dans le domaine de l'accidentologie
automobile. Ils ont souvent pour enjeux l'étude des chocs frontal et latéral ou encore le
whiplash survenant dans le cas du choc arrière. L'inﬂuence des tissus musculaires lors
d'un choc a été investiguée dans certaines études (Van der Horst et al., 1997, Wittek
et al., 2001, Lee et al., 2004, Ejima et al., 2005, Stemper et al., 2005b, 2006) ainsi que
les contraintes musculaires engendrées (Hedenstierna et al., 2009). Des applications plus
ciblées comme l'interaction avec un airbag (Yang et al., 1998) ou le choc sur le toit d'une
voiture (Halldin et al., 2000) ont aussi été traîtées. Dans le contexte d'exploration des
35
























































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































CHAPITRE 3 : SYNTHÈSE BIBLIOGRAPHIQUE
mécanismes lésionnels, la compression (Yang et al., 1998, Halldin et al., 2000, Zhang
et al., 2005) ou la tension (Van Ee et al., 2000) axiales ont été étudiées. Meyer et al.
(2004) utilisent par ailleurs un modèle pour l'analyse de la réponse fréquentielle à un
impact sur la tête. Seuls les modèles musculo-squelettiques en éléments ﬁnis de Teo et al.
(2004) et Chavary (2007) ont été employés pour la simulation d'éjection de pilotes de
chasse.
Modélisation géométrique Trois approches peuvent être identiﬁées aﬁn de générer
la géométrie des modèles. Une première méthode consiste à employer uniquement des
formes géométriques simpliﬁées pour représenter les composants des vertèbres (Fréchède
et al., 2005). Un second ensemble de techniques consiste à eﬀectuer des mesures phy-
siques sur des spécimens in vitro (Zhang et al., 2005). Ces méthodes consistent à mesurer
physiquement la position de points dans l'espace à l'aide de palpeurs tridimensionnels.
Enﬁn, les autres méthodes reposent pour l'essentiel sur le traitement d'images médi-
cales issues de CT-Scan, d'IRM ou de stéréoradiographie. Les progrès dans ce secteur
ont permis d'améliorer considérablement le détail des géométries modélisées. Les équipes
ayant recours à ces modalités optent en général pour une représentation très précise et
morpho-réaliste. Néanmoins, dans l'ensemble des approches proposées, un unique sujet
est représenté et la géométrie est diﬃcilement modiﬁable. La section 3.3 décrit plus en
détail les méthodes de personnalisation de maillage.
Modélisation mécanique Les vertèbres sont souvent considérées comme des corps
rigides. Cette approche est justiﬁable dans le cadre d'études s'intéressant aux déforma-
tions des tissus mous uniquement. La modélisation des éléments de liaison du rachis
dépend quant à elle du niveau de détails attribué à ces tissus. Dans le cas des approches
discrètes, les disques sont modélisés par des liaisons constituées d'un ressort et d'un
amortisseur en parallèle. Dans le cas des approches continues, un maillage volumique
est associé au disque permettant ainsi une mesure des déformations et des contraintes.
En ce qui concerne les tissus musculaires qui font l'objet de la section 3.2, les lois em-
ployées dépendent à nouveau du type de représentation choisi (discrète ou continue).
Validation des modèles La validation des modèles présentée dans le tableau de syn-
thèse ne concerne que les simulations pour lesquelles les muscles sont pris en compte.
La phase de validation qui consiste à confronter la réponse d'un modèle avec des résul-
tats expérimentaux étant particulièrement complexe pour le segment tête-cou complet,
la plupart des modèles décrits dans la littérature sont validés pour une ou deux conﬁ-
gurations de simulation uniquement. Dans la plupart des cas, il s'agit de contrôler le
comportement cinématique global des modèles. Les sollicitations de chocs frontal, latéral,
oblique ou arrière sont employées dans ce but et proviennent souvent des mêmes essais.
À titre d'exemple, les essais réalisés par le Naval BioDynamics Laboratory (NBDL) sont
considérés comme une référence pour les validations. La réponse lésionnelle des modèles
est plus rarement soumise à une validation. Il s'agit pour cela de confronter les lésions
prédites numériquement aux bilans lésionnels issus d'essais ou d'études cliniques. Un des
apports essentiels de la modélisation en éléments ﬁnis étant d'oﬀrir un niveau de détails
suﬃsant pour l'étude et la prédiction des lésions, cette validation semble importante.
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3.2 Modélisation des muscles du cou
La revue de littérature relative aux modèles du segment tête-cou a permis d'identiﬁer
deux approches concernant la modélisation des tissus musculaires.
3.2.1 Approches ﬁlaires
Le recours à des éléments ﬁlaires de type câbles est quasi-omniprésent dans les mo-
dèles musculo-squelettiques de la littérature.
3.2.1.1 Géométrie
Les sites d'insertion musculaire, déﬁnis généralement à partir d'ouvrages anato-
miques ou de dissections, déterminent les deux points d'ancrage des éléments. L'uti-
lisation de deux points peut cependant donner des résultats biaisés en ce qui concerne
l'orientation des eﬀorts. Van Ee et al. (2000) évoquent leurs limites pour la modélisation
des contacts avec les vertèbres en particulier lors des grandes rotations. Aﬁn d'assurer
le suivi de la courbure du rachis au cours d'un choc, des n÷uds intermédiaires (souvent
contraints et reliés rigidement à la vertèbre adjacente) ont été rajoutés par plusieurs
auteurs. Les muscles suivent ainsi la courbure du cou et la ligne d'action des eﬀorts
musculaires est donc plus réaliste (Van der Horst, 2002). Pour les muscles ayant des
larges sites d'insertion comme le Trapèze, une subdivision en plusieurs câbles est fré-
quente (Hedenstierna et Halldin, 2008).
3.2.1.2 Comportement mécanique
Le comportement mécanique est issu du modèle de Hill dans la plupart des cas. Ce
modèle rhéologique est un modèle théorique dont l'enjeu est de restituer les propriétés
mécaniques du muscle sans prendre en compte la représentation de l'anatomie. Hill a
proposé le premier modèle à trois composantes dont la description est rapportée par
Goubel et Lensel-Corbeil (1998). Le modèle contient (Fig. 3.1 a) :
 un ressort non-amorti appelé composante élastique série (CES) qui permet d'ex-
pliquer la chute brutale de tension lorsque le muscle activé dans des conditions
isométriques subit un raccourcissement rapide ;
 une composante contractile (CC) dont la vitesse de raccourcissement ne dépend
que de la force développée par le muscle ;
 une composante élastique parallèle (CEP) responsable de la tension de repos.
Les éléments de type Hill souvent proposés dans les solveurs en éléments ﬁnis (Fig.
3.1 b) sont constitués d'une composante contractile (CC), d'une composante élastique
(CE) et d'une composante amortisseur (CA) en parallèle. La force générée est donc la
somme des forces respectives de ces composantes.
Ftotale = Factive + Fpassive
Ftotale = FCC + FCE + FCA
Le paramétrage de l'activation nécessite le réglage de la force active qui est fonction
du niveau d'activation A, de la force isométrique maximale Fmax, de la relation Force-
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(a) Modèle de Hill (b) Éléments de type Hill
Fig. 3.1  Modèle de Hill à trois composantes et éléments associés
Vitesse normalisée fV (Fig. 3.2 b et d) et de la relation Force-Longueur normalisée fL
(Fig. 3.2 a et c).
FCC = A(t) · Fmax · fV (vn) · fL(ln)
Avec :
Fmax = PCSA.σmax
Le pic de contrainte isométrique σmax de 0,5 MPa selon Winters et Stark (1988) et
0,44 MPa selon Myers et al. (1995) est identique pour chaque sujet contrairement à la
PCSA qui doit être personnalisée.
(a) Force-Longueur 100% (b) Force-Vitesse 100%
(c) Force-Longueur 50% (d) Force-Vitesse 50%
Fig. 3.2  Relation Force-Longueur et Force-Vitesse en fonction du niveau d'activation, d'après Zajac
(1989)
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3.2.2 Approches volumiques
Les représentations volumiques des muscles dans les modèles musculo-squelettiques
en éléments ﬁnis sont plus rares.
3.2.2.1 Géométrie
Les géométries musculaires volumiques requièrent l'emploi des modalités d'imagerie
médicale telles que l'IRM ou le CT-Scan. La technique généralement utilisée repose sur
la segmentation des contours musculaires dans l'ensemble des coupes provenant d'un
sujet. Une interpolation de type spline permet ensuite d'obtenir la géométrie 3D en
s'appuyant sur les contours (Blemker et Delp, 2005, Ejima et al., 2005, Behr et al.,
2006, Hedenstierna et Halldin, 2008).
Cette approche, particulièrement diﬃcile à automatiser, est longue et fastidieuse
pour le rachis cervical en raison du nombre important de muscles considérés. La seg-
mentation est par ailleurs plus complexe que pour les structures osseuses dans la mesure
où les frontières entre les muscles ne sont pas toujours faciles à percevoir (Cordier et
Magnenat Thalmann, 1998). En raison de ces contraintes, peu de modèles adoptent une
représentation volumique ﬁne des muscles du cou (Ejima et al., 2005, Hedenstierna et
Halldin, 2008).
Cordier et Magnenat Thalmann (1998) proposent une méthode reposant sur la dé-
formation d'un objet générique. Les auteurs mentionnent cependant le fait que le muscle
à reconstruire doit présenter une géométrie proche de celle du modèle générique.
Une approche originale pour la reconstruction tridimensionnelle des muscles a été
développée au LBM (Jolivet et al., 2008). Cette méthode permet d'acquérir une géo-
métrie personnalisée à partir d'un nombre de coupes réduit (IRM ou CT-Scan). La
première étape consiste à segmenter manuellement les contours dans les coupes choisies.
Cette information partielle permet la génération d'un objet paramétré. Celui-ci est par
la suite déformé en s'appuyant sur les contours segmentés aﬁn d'obtenir la géométrie
personnalisée.
3.2.2.2 Comportement mécanique
Dans le cas de la modélisation volumique, des lois constitutives des matériaux sont
nécessaires aﬁn de relier les contraintes aux déformations. Une synthèse détaillée des
lois utilisées pour les tissus musculaires est proposée dans la thèse de Jolivet (2007). Un
rappel des caractéristiques mécaniques essentielles du muscle est eﬀectué dans la suite
de cette section.
Hyperélasticité Le muscle peut subir de grandes déformations sans dissiper d'éner-
gie, elles sont donc réversibles. On observe une relation exponentielle entre la force
passive et le degré d'étirement.
Quasi-incompressibilité En raison de la forte présence d'eau dans les muscles, ils
peuvent être considérés isovolumiques. Cette propriété se traduit numériquement par
un coeﬃcient de Poisson avoisinant 0, 5 dans les modèles.
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Anisotropie Les propriétés sont diﬀérentes en fonction de la direction de sollicitation
mais une direction est toutefois privilégiée : celle des ﬁbres musculaires. Cette anisotropie
transverse est à l'origine des modèles composites renforcés par des ﬁbres.
Viscosité Elle a entre autre été mise en évidence par Best et al. (1994), Myers et al.
(1995) et Bosboom et al. (2001). La raideur du muscle est diﬀérente en fonction de la
vitesse de sollicitation. En réalisant des essais de traction dynamiques à diﬀérents taux
de chargement, Myers et al. (1995) montrent par exemple que pour une déformation de
20 %, les raideurs augmentent de 1,75 MPa à 2,79 MPa lorsque les taux de déforma-
tion passent de 1 s−1 à 25 s−1. Bosboom et al. (2001) observent de même la réponse
viscoélastique du muscle passif en compression transverse en faisant varier le taux de
chargement et en eﬀectuant des tests de relaxation.
Activation Aucun élément volumique contractile n'est disponible dans les solveurs
en éléments ﬁnis actuels. Les auteurs calculent donc les composantes active et passive
séparément et les somment à chaque pas de calcul. Une matrice volumique passive est en
général couplée avec des éléments unidirectionnels de type Hill pour la partie contractile
(Kojic et al., 1998, Martins et al., 1998, Johansson et al., 2000, Jolivet et al., 2000,
Blemker et Delp, 2005, Behr et al., 2006, Böl et Reese, 2008, Hedenstierna et al., 2008,
Tang et al., 2009).
(a) Matrice volumique passive (b) Câbles actifs
Fig. 3.3  Modèle volumique parcouru par des câbles, méthode proposée par Jolivet et al. (2000)
3.3 Méthodes de modélisation personnalisée
Au regard de la littérature, aucun modèle musculo-squelettique du segment tête-cou
ne permet d'étudier l'inﬂuence des paramètres géométriques. La plupart des modèles
existants présentent en eﬀet des géométries moyennes ou issues des données d'imagerie
médicale d'un sujet unique donné. Ces géométries ﬁgées rendent impossible les études
de sensibilités liées aux paramètres morphométriques dans la mesure où il est souvent
diﬃcile de modiﬁer indépendamment la valeur d'un paramètre isolé. De plus, la géné-
ration de la géométrie correspondant à un sujet et du maillage associé sont des tâches
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peu automatisées qui requièrent un temps important. Cette contrainte ne permet pas la
prise en compte d'un nombre étendu de morphologies. Cette section présente les atouts
et limites des approches de maillage couramment employées.
3.3.1 Contraintes liées au maillage
Le maillage qui consiste à discrétiser le volume d'étude en sous-volumes est une
étape préliminaire indispensable pour la réalisation de simulations en éléments ﬁnis.
Cette étape cruciale constitue le verrou technologique majeur dans la génération de
modèles personnalisés. Dans de nombreux cas, le niveau d'automatisation devient le
critère de choix prépondérant au détriment de la qualité du maillage.
Blacker (2001) propose une liste de critères aﬁn d'évaluer un algorithme de maillage
en hexaèdres :
Généralité géométrique : l'algorithme doit être approprié pour toutes les géométries.
Respect de la géométrie : le maillage doit prendre en compte les contraintes géomé-
triques ﬁxées par l'utilisateur.
Conservation des surfaces limites : ces surfaces étant primordiales pour les études
mécaniques, il faut produire des éléments de bonne qualité à proximité des fron-
tières du domaine à discrétiser.
Insensibilité à l'orientation : l'orientation de la géométrie ne doit pas aﬀecter le
maillage.
Tolérance aux défauts géométriques : les cas locaux où la géométrie n'est pas par-
faite (trous, chevauchements. . . ) doivent pouvoir être ignorés.
Contrôle de la densité : le nombre d'éléments générés doit être maîtrisable.
Qualité du maillage : les éléments doivent être en conformité avec les critères de
qualité de maillage dans la mesure où les éléments distordus aﬀectent la précision
de la résolution numérique.
Rapidité : le temps de génération doit rester raisonnable.
3.3.2 Méthodes de maillage classiques
Les approches classiques consistent en général à acquérir premièrement une géométrie
tridimensionnelle de l'objet pour le mailler par la suite. Blacker (2001) décrit quatre
grandes approches (Fig. 3.4).
Approches par primitives Elles consistent à reconnaître des formes génériques dont
le maillage est réalisable simplement et rapidement d'après un schéma prédéterminé
(Fig. 3.4 a). Le procédé d'extrusion d'une section connue peut être intégré dans ces
approches en considérant la section comme primitive (Fig. 3.4 b). Ces approches abou-
tissent à des maillages de bonne qualité à condition que la géométrie ne soit pas trop
éloignée de la primitive. Le maillage est rapide, cependant, les primitives décrivent géné-
ralement les surfaces et donc les volumes ainsi maillés peuvent être diﬃciles à connecter.
Cette approche est appliquée au LBM (Lavaste et al., 1992) pour le maillage des struc-
tures biologiques.
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(a) Primitives (b) Extrusion (c) Grille
(d) Décomposition géom. (e) Décomposition maill.
Fig. 3.4  Les méthodes de maillage générales, ﬁgures issues de Blacker (2001)
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Approches avec grilles Elles reposent sur l'utilisation d'une grille qui englobe le
volume à mailler (Fig. 3.4 c). En général, la grille est structurée et alignée avec le
système de coordonnées. La grille est alors intersectée avec la géométrie pour déterminer
les mailles situées à l'intérieur (à conserver), intersectées (à modiﬁer) et à l'extérieur
(à exclure). Un ajustement des éléments localisés sur les bords doit être réalisé par
la suite. Ces méthodes, fortement automatisables, sont applicables à la plupart des
géométries. Le réglage de la densité de la grille permet en outre de prendre en compte des
détails géométriques. Cependant, ces approches peuvent ne pas conserver la topologie
des surfaces limites et les éléments à l'intérieur (qui ne sont pas retouchés) sont de
meilleure qualité que les éléments situés sur les bords. Ces méthodes de maillage sont
de plus très sensibles à l'orientation initiale du volume à mailler. Viceconti et al. (2004),
Shim et al. (2007) appliquent ce type d'approche pour le maillage du fémur, du bassin
ou d'os trabéculaire. Teo et al. (2007b) génèrent de même le maillage du rachis au moyen
de grilles.
Décomposition du volume Elle consiste à décomposer le domaine en sous-parties
qui peuvent être maillées plus simplement (avec des primitives ou de l'extrusion en
général). Il peut s'agir d'une décomposition géométrique (Fig. 3.4 d) durant laquelle la
géométrie est découpée avant le processus de maillage ou bien d'un partitionnement du
maillage (Fig. 3.4 e) qui repose sur l'utilisation du maillage interne comme mécanisme
de coupe (pas de coupes géométriques). Une simpliﬁcation géométrique préliminaire
est souvent nécessaire pour eﬀectuer une décomposition géométrique et elle n'est pas
possible pour toutes les géométries. La propagation de la densité de maillage est aussi
à prendre en compte entre les diﬀérents blocs. Une approche multi-blocs de ce type est
utilisée par Kallemeyn et al. (2009) pour le maillage des vertèbres cervicales.
Approches par front avançant Elles reposent sur la propagation du maillage vers
l'intérieur du volume en partant de la surface limite. Lorsque les surfaces maillées se
rejoignent, elles sont connectées en essayant d'insérer des hexaèdres corrects. Il est ce-
pendant fréquent de devoir ajouter d'autres types d'éléments pour combler les vides. Le
coût numérique du maillage peut être élevé.
Limites pour la biomécanique Étant développées pour générer des maillages à
partir de données CAO, ces méthodes reposent sur une discrétisation du volume en
partant des surfaces libres (Young et al., 2008). Dans le domaine médical, des progrès
majeurs ont été eﬀectués pour obtenir une reconstruction 3D des surfaces, ce qui permet
ensuite une utilisation des méthodes de maillage classiques. Ces méthodes impliquent
cependant des temps utilisateurs considérables (Viceconti et al., 1998), et ne sont pas
forcément applicables à des géométries et des topologies complexes. Par ailleurs, dans
le cas des images 3D issues de CT-Scan ou d'IRM par exemple, les surfaces ne sont pas
explicitement déﬁnies. L'identiﬁcation des volumes d'intérêt se fait par segmentation et
il y a un risque de perte de conformité des surfaces aux interfaces et d'engendrer des
interpénétrations.
45
CHAPITRE 3 : SYNTHÈSE BIBLIOGRAPHIQUE
3.3.3 Approches de maillage en biomécanique
Face à ces limites, le secteur biomédical est à l'origine de méthodes de maillage per-
sonnalisé qui reposent essentiellement sur trois approches complémentaires des méthodes
déjà évoquées. L'utilisation de ces approches pour les vertèbres cervicales demeure ce-
pendant assez rare.
Approches par voxels Elles consistent à convertir directement les voxels des images
médicales 3D en éléments hexaédriques (Keyak et al., 1990, Viceconti et al., 1998). Elles
ont pour avantage d'assurer la conformité des maillages aux interfaces, d'être simples
à implémenter et de faciliter la personnalisation des lois de matériau. Elles aboutissent
en revanche à des surface non lissées et n'oﬀrent pas beaucoup de ﬂexibilité quant à la
densité de maillage (Fig. 3.5 a). Le recours aux algorithmes exploitant les marching
cubespermet de résoudre le problème du lissage avec toutefois une perte de conformité
dans les zones où au moins trois structures sont en contact (Wang et al., 2005, Young
et al., 2008).
Déformation d'un objet générique Cette démarche consiste à recaler et déformer
un maillage générique sur une géométrie 3D issue d'imagerie médicale (Fig. 3.5 b). Cou-
teau et al. (2000) et Grosland et al. (2009) emploient cette méthode pour le maillage
respectivement du fémur proximal et d'une phalange. La limite majeure réside dans le
fait que les géométries trop éloignées du modèle de référence donnent lieu à des éléments
distordus. Une étape supplémentaire de régularisation du maillage a été proposée par
Bucki et al. (2010) aﬁn d'apporter une solution à ce problème. Une évolution de l'ap-
proche proposée au LBM et présentée par Duchemin et al. (2008) pour le fémur proximal
consiste à pré-personnaliser un maillage générique paramétré aﬁn de s'approcher de la
géométrie cible dans un premier temps, avant la phase de déformation.
Paramétrage de la géométrie Cette approche proposée par le LBM consiste à
décrire l'ensemble de la géométrie d'une structure au moyen de paramètres morphomé-
triques (Lavaste et al., 1992, Maurel et al., 1997). La mesure des paramètres descripteurs
à partir de données d'imagerie médicale permet la personnalisation de la géométrie. Cette
approche semble être la seule qui permet de modiﬁer simplement les paramètres géo-
métriques localement et indépendamment sans aﬀecter le maillage. Comparativement
aux autres méthodes proposées, le paramétrage oﬀre de plus la possibilité de générer les
maillages de morphologies variées sans recours systématique aux données personnalisées
d'un sujet (Fig. 3.5 c).
3.4 Synthèse et reformulation des objectifs du projet
L'état de l'art révèle un nombre important de modèles numériques du segment tête-
cou qui varient cependant selon le niveau de détail géométrique attribué à chaque com-
posant, les lois de comportement mécanique ou encore l'étendue de la validation. Les
limites décrites dans cette synthèse permettent de redéﬁnir les objectifs du projet rela-
tivement à la prise en compte des variabilités morphologiques et des tissus musculaires.
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(a) Approche par voxels avant lissage
(Wang et al., 2005)
(b) Déformation d'un modèle générique
(Couteau et al., 2000)
(c) Paramétrage géométriques (Lavaste et al., 1992)
Fig. 3.5  Les méthodes de maillage particulièrement employées en biomécanique
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Tous les modèles décrits dans la littérature sont constitués à partir de la géométrie
d'un unique sujet lorsqu'elle est personnalisée. Le verrou technique de la génération
de maillage est une des raisons principales de ce constat. La modélisation géométrique
des variabilités interindividuelles nécessite donc le développement d'une méthode de
maillage personnalisé du rachis qui fera l'objet du chapitre 4. L'approche proposée au
LBM par Lavaste et al. (1992) et Maurel et al. (1997) oﬀre des perspectives intéressantes
en terme de qualité de maillage et d'automatisation. Les progrès réalisés au LBM en ce
qui concerne la reconstruction tridimensionnelle des structures osseuses à partir de sté-
réoradiographie (Humbert et al., 2009) constitueront en outre un apport supplémentaire
pour la modélisation géométrique.
L'état de l'art des modèles musculo-squelettiques révèle un recours quasi-omniprésent
aux représentations discrètes unidimensionnelles en ce qui concerne la modélisation des
tissus musculaires. Ces approches sont peu propices à la modélisation des contacts entre
les muscles et les vertèbres lors des grandes rotations. De plus, les câbles utilisés oﬀrent
une information limitée au niveau des n÷uds d'insertion et une déformation constante
le long des muscles. Le recours à une modélisation volumique tridimensionnelle, plus
rare dans la littérature, oﬀre de nombreux avantages. Elle permet un meilleur suivi de
la courbure du rachis au cours d'un choc tout en assurant une conservation de la ligne
d'action musculaire. En eﬀet, en raison de la ﬂexibilité du cou, la direction des eﬀorts
musculaires varie fortement avec les mouvements du rachis cervical. La modélisation
volumique rend de plus possible la prise en compte de la raideur musculaire en com-
pression, des eﬀets d'inertie (meilleure répartition des masses et des inerties du cou)
ainsi que des contacts intermusculaires. Dans une optique d'évaluation des lésions mus-
culaires, elle permet aussi d'étudier la répartition des déformations au sein des tissus.
La modélisation des muscles en 3D semble donc à privilégier dans le cadre de ce projet.
Enﬁn, les géométries musculaires des rares modèles volumiques proposés dans la
littérature sont issues d'un unique sujet et aucun modèle ne permet à l'heure actuelle
d'étudier l'eﬀet des variabilités interindividuelles ayant trait aux volumes musculaires.
Une modélisation tridimensionnelle et personnalisée à partir d'imagerie médicale des
groupes musculaires permettrait d'intégrer les eﬀets de la morphologie dans l'étude du
comportement. Le maillage et l'acquisition de la géométrie constituant à nouveau les
facteurs limitant, une méthode de maillage personnalisé doit être développée et consti-
tuera l'enjeu du chapitre 5. Cette méthode s'appuiera sur l'approche de reconstruction
3D des tissus musculaires à partir d'un nombre limité de coupes IRM proposée au LBM




personnalisée (PSSM) du rachis
cervical
Comme évoqué dans le chapitre 1 des rappels anatomiques, la géométrie des vertèbres
cervicales présente une grande variabilité interindividuelle et intraindividuelle selon le
niveau vertébral. Les variabilités morphométriques et posturales du rachis cervical sont
supposées inﬂuencer fortement son comportement biomécanique. Cependant, l'inﬂuence
de ces paramètres géométriques est diﬃcile à évaluer.
La méthode de modélisation paramétrée proposée au LBM par Maurel et al. (1997)
pour le rachis cervical inférieur est adaptée dans ce chapitre aﬁn de générer des maillages
paramétrés et personnalisables (PSSM : Parametric and Subject-Speciﬁc Modelling) du
segment rachidien C0-T4. Les premières vertèbres thoraciques sont intégrées dans la
modélisation aﬁn de permettre les insertions musculaires et l'application des conditions
aux limites par la suite. Le maillage hexaédrique généré doit présenter des éléments de
bonne qualité ainsi qu'une densité adaptée pour des applications en choc.
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CHAPITRE 4 : MODÉLISATION DU RACHIS CERVICAL (PSSM)
4.1 Matériels et méthodes
4.1.1 Modélisation paramétrée
4.1.1.1 Conceptualisation géométrique
La géométrie des vertèbres étant complexe, la méthode de modélisation repose dans
un premier temps sur une décomposition géométrique des vertèbres. Une approche par
bloc est donc envisagée aﬁn de traiter chaque unité structurale de la vertèbre (Fig. 4.1).
Ce découpage est eﬀectué d'après la structure anatomique et les zones fonctionnelles
majeures.
(a) C0 (b) C1
(c) C2 (d) RCI
Fig. 4.1  Décomposition en blocs des vertèbres du rachis cervical
La géométrie des blocs est ensuite conceptualisée à l'aide de primitives géométriques
orientées dans l'espace. Ces primitives doivent permettre à la fois une déﬁnition de la
forme des contours et des surfaces en s'appuyant sur des hypothèses issues de la connais-
sance anatomique a priori des vertèbres. Une importance particulière est attribuée aux
zones fonctionnelles telles que les surfaces de contact, les zones de jonction par lesquelles
transitent les eﬀorts comme les pédicules. Les primitives employées pour la modélisa-
tion du rachis cervical inférieur sont en grande partie issues de celles proposées par
Maurel (1993). Pour le rachis cervical supérieur, seules les surfaces articulaires ont été
conceptualisées par Véron (1997) au LBM.
L'exemple du corps vertébral sera repris tout au long de ce chapitre pour illustrer
la méthode. La conceptualisation des plateaux vertébraux du rachis cervical inférieur
(RCI) est eﬀectuée en deux temps. Comme indiqué sur la ﬁgure 4.2, le contour est tout
d'abord déﬁni à l'aide de quatre cercles tangents (trois cercles et une ellipse pour le
50
4.1. MATÉRIELS ET MÉTHODES
rachis thoracique). Des plans sont ensuite déﬁnis aﬁn de prendre en compte les surfaces
des apophyses unciformes et des échancrures latérales. Dans le cas du plateau inférieur,
concave dans le plan sagittal, la surface centrale est obtenue grâce à un cylindre (Fig.
4.3).
(a) Contour RCI (b) Contour thoracique
Fig. 4.2  Primitives utilisées pour modéliser le contour des plateaux vertébraux
(a) 3 plans (b) 2 plans + 1 cylindre (c) 1 sphère
Fig. 4.3  Primitives utilisées pour modéliser la surface des plateaux vertébraux. a et b : plateaux
supérieur et inférieur des vertèbres du rachis cervical inférieur. c : plateau supérieur des vertèbres
thoraciques.
Les facettes articulaires constituent les zones de contact essentielles à prendre en
compte dans la modélisation (Fig. 4.4). La plupart des facettes sont représentées par une
ellipse (contour) et un plan (surface). Dans le cas des facettes antérieure et postérieure de
l'odontoïde en revanche, un cylindre est utilisé pour représenter la courbure concave des
facettes dans le plan transverse. La facette antérieure de l'Atlas est traitée de la même
manière. Enﬁn, pour l'articulation occipito-atloïdienne, les facettes sont des portions de
sphères ou de cylindres.
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(a) Plans RCI (b) Cylindres C2
(c) Spheres C1 (d) Cylindres C1
Fig. 4.4  Primitives utilisées pour modéliser les facettes articulaires
4.1.1.2 Paramètres descripteurs de primitives
La description à l'aide de primitives géométriques décrites dans un même repère lo-
cal associé à la vertèbre se prête bien à la modélisation tridimensionnelle. En revanche,
la traduction de ces primitives en paramètres locaux descripteurs peut s'avérer plus
parlante dans le cas de descriptions cliniques ou morphométriques par exemple. Les pa-
ramètres utilisés sont des dimensions linéaires, des rayons de courbure ou des dimensions
angulaires.
Un repère associé à la vertèbre doit être choisi pour la mesure des paramètres. Dans
le but de pouvoir comparer les valeurs obtenues, les repères d'expression des paramètres
proposés par Maurel (1993) pour le rachis cervical inférieur et Véron (1997) pour le
rachis cervical supérieur (Fig. 4.5) ont été conservés. L'orientation des axes choisie
dans l'ensemble du manuscrit est conforme à celle proposée par la Scoliosis Research
Society (Stockes, 1994) comme le montre la ﬁgure 4.5.
Les paramètres relatifs à chaque vertèbre sont mesurés dans ces repères. Le tableau
4.1 détaille la nomenclature utilisée pour décrire les paramètres. À titre d'exemple, le
paramétrage des quatre cercles qui constituent les plateaux vertébraux est eﬀectué au
moyen des dimensions morphométriques (Fig. 4.6). À ces dimensions s'ajoutent ensuite
des contraintes de tangence aﬁn de déﬁnir les cercles de façon unique.
Les autres primitives telles que les sphères ou les cylindres sont déﬁnies à l'aide des
paramètres classiquement utilisés en géométrie dans l'espace (Fig. 4.7). Dans la plupart
des cas, l'orientation des surfaces est eﬀectuée au moyen de deux angles comme indiqué
sur la ﬁgure 4.8. Le tableau 4.2 décrit le nombre de primitives et de paramètres nécessaire
pour la description des diﬀérentes vertèbres modélisées.
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(a) C0 (b) C1 (c) C2
(d) RCI (e) Thoraciques
Fig. 4.5  Déﬁnition des repères locaux vertébraux pour la déﬁnition des paramètres
Tab. 4.1  Nomenclature pour la déﬁnition des paramètres descripteurs
Mesure Suﬃxe Primitives Bloc Suﬃxe
A Angle S Plan sagittal PT Point PL Plateau s supérieur
L Longueur T Plan transverse D Droite U Processus Unciforme i inférieur (ou interne)
R Rayon o Origine C Cercle P Pédicule e externe
X, Y ou Z Coordonnées x, y, z Axe E Ellipse F Facette a antérieur
P Plan E Apophyse épineuse p postérieur
CY Cylindre L Lame g gauche
SP Sphère T Apophyse transverse d droite






Tab. 4.2  Données nécessaires pour le paramétrage des vertèbres
Type de vertèbre Primitives Paramètres
Os occipital 39 115
Atlas 39 153
Axis 52 192
Rachis cervical inf. 52 159
Thoraciques 47 168
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Fig. 4.6  Paramétrage des primitives du plateau supérieur (RCI)
(a) Cylindre (b) Sphères
Fig. 4.7  Paramétrage des cylindres et des sphères
54
4.1. MATÉRIELS ET MÉTHODES
Fig. 4.8  Paramétrage des surfaces inclinées
4.1.1.3 Maillage local
Le maillage hexaédrique est généré automatiquement en s'appuyant sur les primi-
tives géométriques. Les méthodes de maillage diﬀèrent en fonction des blocs qui ont été
identiﬁés lors de la décomposition géométrique. L'approche concernant le maillage des
vertèbres du rachis cervical inférieur est proche de celle présentée par Maurel (1993).
Les modiﬁcations apportées visent à améliorer la qualité du maillage et à ajuster sa den-
sité. En particulier, le maillage des zones de jonction comme les pédicules ou les lames
est optimisé automatiquement en prenant en compte les critères de qualité d'éléments
(Kelly, 1998, Knupp, 2003). Les maillages des vertèbres du rachis cervical supérieur et
des vertèbres thoraciques ont quant à eux été développés dans le cadre de ce doctorat.
Pour de nombreux blocs comme le corps vertébral ou les apophyses articulaires, le
maillage est généré en réalisant l'extrusion d'un maillage surfacique (exemple présenté
dans la Fig. 4.9). Après avoir extrait le contour fermé du plateau à partir des primitives
circulaires, un maillage en quadrangles de la surface est réalisé. Ce maillage surfacique
est ensuite projeté sur les plans des apophyses unciformes. La position de la section
pédiculaire conditionne la hauteur des couches lors de l'extrusion du maillage volumique.
Dans les cas de formes plus complexes comme les massifs articulaires de C1, l'extrusion
n'est pas droite mais réalisée avec un contrôle des dérivées (Fig. 4.10).
Une adaptation du maillage au niveau des sites de raccordement de blocs est réalisée
aﬁn d'assurer des éléments de bonne qualité dans les zones de jonction. Ces optimisations
visent par exemple à réaliser l'insertion du pédicule sur le corps et l'apophyse articulaire
(Fig. 4.9 d, Fig. 4.11 et Fig. 4.12) ou la jonction des lames (Fig. 4.13).
Dans le cas particulier de l'os occipital, le choix d'un maillage surfacique de la surface
exocrânienne en quadrangle a été retenu aﬁn de pouvoir gérer les insertions ligamen-
taires et musculaires. L'approche consiste, toujours en s'appuyant sur les primitives
géométriques, à construire une armature à base de splines qui sert de support pour la
construction du maillage comme présenté sur la ﬁgure 4.14. Cette approche permet de
moduler très simplement la densité du maillage généré.
La taille des maillages (décrite dans le tableau 4.3) a été choisie aﬁn de pouvoir
réaliser des simulations dynamiques dans un temps raisonnable. Une attention toute
particulière a été portée à la densité au niveau des facettes articulaires pour la gestion
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(a) Extraction du contour (b) Projection du maillage
(c) Droites d'extrusion (d) Répartition des couches (e) Maillage ﬁnal
Fig. 4.9  Méthode d'extrusion de maillage pour le corps vertébral
(a) Contrôle de l'extrusion (b) Maillage ﬁnal
Fig. 4.10  Méthode d'extrusion de maillage pour les massifs articulaires de C1
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(a) Gestion des insertions (b) Maillage ﬁnal
Fig. 4.11  Méthode pour le maillage des pédicules du rachis cervical inférieur
(a) Insertion médiane (b) Insertion basse (c) Insertion thoracique
Fig. 4.12  Approches pour les apophyses articulaires
(a) Armature (b) Maillage intérieur
Fig. 4.13  Méthode pour le maillage des lames du rachis cervical inférieur
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(a) Exemples de primitives (b) Armature : splines
(c) Remplissage des surfaces (d) Maillage des blocs isolés
Fig. 4.14  Méthode pour le maillage surfacique de C0
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des contacts lors des calculs et pour les zones telles que les plateaux qui constituent
l'interface entre deux milieux.
Tab. 4.3  Taille des maillages
Type de vertèbre N÷uds Éléments






Les vertèbres maillées sont enﬁn orientées dans l'espace dans un système de co-
ordonnées global. Les paramètres globaux permettent le positionnement et l'orienta-
tion de chaque repère local (Fig. 4.15 a). Une étape supplémentaire permet d'ajuster
les contacts aﬁn d'assurer la congruence entre les facettes articulaires. Des surfaces de
contact moyennes sont pour cela calculées (Fig. 4.15 b).
(a) Position, orientation (b) Gestion des contacts
Fig. 4.15  Paramétrage global du rachis
4.1.1.5 Maillage des tissus de liaison
Les tissus de liaison pour lesquels une représentation volumique est adoptée sont ﬁ-
nalement maillés en hexaèdres (Fig. 4.16). Pour le disque intervertébral et les plateaux
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cartilagineux, une extrusion est réalisée entre les plateaux vertébraux des vertèbres ad-
jacentes. Le cartilage des facettes articulaires est quant à lui réalisé au moyen d'une
extrusion et d'une projection sur la surface moyenne de contact, l'écart entre les fa-
cettes étant paramétrable.
Fig. 4.16  Maillage des tissus mous
4.1.2 Modélisation paramétrée et personnalisée
La personnalisation du maillage paramétré consiste à mesurer automatiquement les
paramètres géométriques associés au sujet à représenter.
4.1.2.1 Reconstruction 3D
Le système d'imagerie basse-dose EOSTM, développé en collaboration entre le LBM,
l'Hôpital Saint-Vincent-de-Paul, la Société Biospace et le Laboratoire d'Imagerie et Or-
thopédie de Montréal, a été utilisé pour la personnalisation du maillage. Ce système
permet l'acquisition de clichés radiographiques de face et de proﬁl simultanément et
en position debout ou assise. La réalisation des acquisitions d'imagerie médicale a été
approuvée par un comité d'éthique (CPP-06036).
Le logiciel associé au système EOSTM oﬀre la possibilité d'eﬀectuer une recons-
truction tridimensionnelle du rachis. La méthode employée, décrite par Humbert et al.
(2009), repose sur la déformation d'un modèle générique à partir d'un nombre de points
réduit identiﬁés par l'utilisateur et d'inférences statistiques. L'application de cette mé-
thode au rachis cervical et son évaluation ont été décrites en détail par Rousseau et al.
(2007) et Lansade (2009).
Dans un premier temps, l'opérateur identiﬁe sur les clichés de face et de proﬁl la
courbe spinale passant par les barycentres des corps vertébraux ainsi que les dimensions
des plateaux vertébraux des vertèbres supérieure et inférieure du segment à reconstruire
(Fig. 4.17 a). À partir de cette spline et d'inférences statistiques transversales et longi-
tudinales, une première solution de modèle 3D est générée. L'opérateur corrige ensuite
l'objet proposé en ajustant la position d'un nombre réduit de points dans les deux
vues (Fig. 4.17 b, et Fig. 4.18 a). La nouvelle position de ces points permet de déﬁnir
une transformation géométrique qui est ensuite appliquée à un modèle 3D générique
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morpho-réaliste (Fig. 4.18 c) pour obtenir une reconstruction du rachis (Fig. 4.17 c).
De ce modèle générique (maillage aveugle), un sous-ensemble de points (Fig. 4.18 b)
bien identiﬁés est extrait (154 points pour les vertèbres du rachis cervical inférieur).
Cette étape de reconstruction tridimensionnelle est la seule dans le processus de
génération de modèles personnalisés qui requiert une intervention manuelle, elle dure
une dizaine de minutes.
(a) Saisie de la spline (b) Ajustements de la solution (c) Reconstruction 3D
Fig. 4.17  Méthode de reconstruction 3D
(a) Gamme réduite (b) Dictionnaire 3D (c) Modèle 3D
Fig. 4.18  Approche hiérarchique : sous-ensembles de points utilisés
4.1.2.2 Mesure des paramètres
Les gammes de points du dictionnaire 3D constituent la donnée d'entrée d'un cal-
culateur de paramètres qui déﬁnit automatiquement les primitives géométriques. La
première étape nécessaire pour la mesure des paramètres est la déﬁnition d'un repère lo-
cal associé à la vertèbre. Le repère barycentrique proposé et évalué par Rousseau et al.
(2007) est utilisé en raison de sa bonne reproductibilité. Le calcul consiste à déﬁnir
quatre barycentres associés à chaque région de la vertèbre. Une fois les points dans le
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(a) 4 Régions (b) 4 Barycentres (c) Repère local
Fig. 4.19  Méthode de calcul du repère local, d'après Rousseau et al. (2007)
repère local, les primitives sont calculées de façon totalement automatique au moyen
d'approximations aux moindres carrés.
4.1.3 Évaluation de la méthode
La méthode de génération de maillages paramétrés et personnalisés dont le principe
est synthétisé sur la ﬁgure 4.20 a été évaluée au moyen de 16 rachis cervicaux inférieurs
in vitro de la base de données du LBM et 6 rachis in vivo. Les détails concernant
la morphologie globale des sujets sont donnés dans le tableau 4.4. La cohérence des
primitives mesurées par le calculateur automatique de paramètres est vériﬁée dans un
premier temps. La précision des géométries générées est ensuite évaluée en mesurant la
distance entre les points ayant servi au calcul des paramètres et la surface du maillage.
Tab. 4.4  Caractéristiques des sujets volontaires
Sujet Sexe Taille (m) Poids (kg)
1 M 1,93 80
2 M 1,73 66
3 F 1,70 58
4 M 1,78 66
5 F 1,70 68
6 M 1,82 80
La qualité des maillages est déterminée en utilisant les critères couramment décrits
(Kelly, 1998, Knupp, 2003). Ces critères permettent de quantiﬁer l'écart entre un élément
hexaédrique du maillage et un cube parfait. Ils reposent sur l'analyse des dimensions
(rapport de longueur), du parallélisme entre les arêtes opposées (écart au parallélisme et
angle de coin maximal), du repère associé (rapport de Jacobian) et de la planarité des
faces (facteur de gauchissement). Deux seuils critiques sont identiﬁés pour chacun de
ces critères. Un avertissement déﬁnit un élément dont la géométrie n'est pas optimale
sans pour autant aﬀecter le calcul de façon conséquente. Une erreur caractérise un
élément distordu susceptible de rendre impossible la résolution numérique. Un modèle
est systématiquement rejeté s'il contient au moins un élément distordu. Les méthodes
de calcul des diﬀérents paramètres et les valeurs limites sont décrites dans l'annexe E.
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Fig. 4.20  Organigramme de synthèse de la méthode
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4.2 Résultats
4.2.1 Génération des maillages
Tous les maillages ont pu être obtenus totalement automatiquement à partir de la
reconstruction tridimensionnelle en moins d'une minute. Les maillages des diﬀérentes
vertèbres et du segment C0-T4 sont présentés sur les ﬁgures 4.21 et 4.22.
(a) C0 (b) C1 (c) C2
(d) C4 (e) T1
Fig. 4.21  Maillages obtenus pour chaque vertèbre
Pour l'ensemble des vertèbres et des sujets utilisés pour l'évaluation, aucun élément
distordu n'a été généré. Le taux d'éléments franchissant le seuil d'avertissement maximal,
de 3,2 %, a été obtenu pour la vertèbre C2. Ces éléments ne concernent pas les surfaces
fonctionnelles de contact, ils sont généralement localisés sur les apophyses transverses
ou les lames.
L'écart moyen entre les points ayant servi au calcul des paramètres et la surface du
maillage est de 0,3 mm (2 RMS : 1 mm) pour les vertèbres du rachis cervical inférieur,
de 0,6 mm (2 RMS : 2,2 mm) pour C1 et de 0,5 mm (2 RMS : 1,7 mm) pour C2.
4.2.2 Analyse des paramètres
Les valeurs fournies par le calculateur de paramètres pour les six sujets in vivo
ont été comparées avec les mesures morphométriques eﬀectuées au LBM par Maurel
(1993) sur des pièces sèches (Tab. 4.5). Les grandeurs déﬁnies numériquement à partir
des données issues de stéréoradiographie s'intègrent pour la plupart dans les intervalles
mesurés expérimentalement à l'aide d'un palpeur tridimensionnel. En particulier, les
variabilités interindividuelles peuvent être observées.
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Tab. 4.5  Comparaison des paramètres issus du calculateur avec les mesures in vitro (Valeurs
moyennes et extrema entre crochets)
Paramètresa Calculateur Maurel (1993)b, Véron (1997)c
Corps vertébral : rachis cervical inférieur
Profondeur du plateau supérieur 15 [ 13 ; 17 ] 15,16 [11,16 ; 19,33]
Largeur du plateau supérieur 23 [ 20 ; 27 ] 23,48 [19,25 ; 28,12]
Angle des unciformes / plan sagittal 90 [ 72 ; 103 ] 87,36 [56,41 ; 109,60]
Angle des unciformes / plan transverse 53 [ 38 ; 72 ] 46,18 [19,28 ; 65,50]
Pédicule : rachis cervical inférieur
Coordonnée selon l'axe X du centroïde 0,1 [ -2,5 ; 1,8 ] 1,13 [-1,86 ; 3,43]
Coordonnée selon l'axe Y du centroïde 14 [ 13 ; 17 ] 13,69 [12,02 ; 15,62]
Coordonnée selon l'axe Z du centroïde -4,3 [ -6,5 ; -2,3 ] -4,32 [-7,44 ; -1,93]
Grand diamètre 3,3 [ 2,6 ; 4,2 ] 3,44 [2,46 ; 4,23]
Petit diamètre 2,4 [ 1,8 ; 3,1 ] 2,63 [1,64 ; 3,63]
Angle de l'axe / plan sagittal 43 [ 29 ; 58 ] 43,58 [19,14 ; 63,25]
Angle de l'axe / plan transverse 4,1 [ -21 ; 22 ] 0,35 [-18,14 ; 28,22]
Facettes articulaires supérieures : rachis cervical inférieur
Coordonnée selon l'axe X du centroïde -6,6 [ -9,8 ; -3,6 ] -5,11 [-8,33 ; -1,49]
Coordonnée selon l'axe Y du centroïde 20 [ 18 ; 23 ] 20,00 [17,98 ; 22,97]
Coordonnée selon l'axe Z du centroïde 0,4 [ -3,7 ; 5,3 ] 1,42 [-4,74 ; 8,38]
Grand diamètre 5,2 [ 4,0 ; 6,6 ] 5,89 [4,61 ; 7,88]
Petit diamètre 4,0 [ 3,3 ; 4,8 ] 4,22 [3,04 ; 5,67]
Angle de la normale / plan transverse 36 [ 26 ; 44 ] 30,63 [16,67 ; 51,71]
Apophyse épineuse : rachis cervical inférieur
Angle / plan transverse -43 [ -57 ; -24 ] -49,32 [-75,05 ; -29,08]
Longueur antéropostérieure 32 [ 21 ; 47 ] 29,34 [19,07 ; 47,27]
Facette articulaire antérieure de l'odontoïde
Angle de l'axe du cylindre / plan transverse 70 [ 65 ; 75 ] 67,50 [54,60 ; 77,80]
Rayon du cylindre 7,2 [ 5,4 ; 8,7 ] 7,60 [5,50 ; 11,60]
Hauteur de la facette 10 [ 9,1 ; 12 ] 10,70 [9,40 ; 12,20]
Facette articulaire postérieure de l'odontoïde
Angle de l'axe du cylindre / plan transverse 80 [ 76 ; 84 ] 77,80 [70,90 ; 83,00]
Rayon du cylindre 5,6 [ 4,6 ; 6,8 ] 5,80 [5,10 ; 8,10]
Hauteur de la facette 7,9 [ 7,0 ; 9,1 ] 7,20 [6,00 ; 9,00]
Facettes articulaires supérieures de l'Atlas
Coordonnée selon l'axe X du centroïde -8,2 [ -11 ; -5,2 ] -11,80 [-13,20 ; -10,30]
Coordonnée selon l'axe Y du centroïde 17 [ 15 ; 19 ] 17,00 [15,30 ; 18,50]
Angle de l'axe du cylindre / plan transverse 24 [ 18 ; 28 ] 29,00 [22,90 ; 34,90]
Rayon du cylindre 16 [ 14 ; 19 ] 15,10 [11,60 ; 23,10]
Facette articulaire antérieure de l'Atlas
Rayon du cylindre 7,4 [ 5,6 ; 8,8 ] 9,60 [6,40 ; 20,00]
Hauteur du cylindre 8,6 [ 7,7 ; 9,7 ] 10,00 [8,40 ; 11,30]
Largeur de la facette 9,7 [ 8,1 ; 12 ] 10,70 [9,70 ; 11,70]
aLongueurs en millimètres, angles en degrés.
bMaurel (1993) : valeurs pour le rachis cervical inférieur.
cVéron (1997) : valeurs pour le rachis cervical supérieur.
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Fig. 4.22  Maillage du segment C0-T4
4.3 Discussion et conclusion
Peu de modèles numériques permettent d'explorer l'inﬂuence des paramètres géo-
métriques du rachis cervical. Une méthode originale, inspirée de l'approche paramétrée
développée au LBM par Lavaste et al. (1992) et Maurel (1993) est proposée aﬁn de
générer des maillages paramétrés et personnalisés du segment C0-T4.
Méthode de maillage La méthode oﬀre l'avantage de générer des maillages intégrale-
ment constitués d'hexaèdres en assurant la qualité des éléments. Les atouts des maillages
hexaédriques ont souvent été mis en avant. Ces éléments possèdent des fonctions de forme
avec des termes additionnels qui améliorent la précision de la solution. Ils permettent de
plus de réduire le nombre d'éléments (4 à 10 fois moins qu'en tétraèdres généralement)
ce qui est prépondérant pour les simulations en dynamique rapide (Blacker, 2001). Par
ailleurs, la génération du maillage est automatique et rapide contrairement à la plupart
des méthodes existantes qui nécessitent un temps important (machine et/ou opérateur)
pour générer une géométrie et un maillage à partir de données d'imagerie médicale.
Les méthodes fondées sur la conversion des voxels en éléments permettent la généra-
tion automatique de maillage à partir de CT-Scan sans pré-traitement. Une étape consé-
quente de segmentation est cependant nécessaire au préalable. Ces approches aboutissent
de plus à un grand nombre d'éléments et la densité du maillage n'est pas contrôlable.
Dans les méthodes consistant à projeter une grille de maillage sur une géométrie 3D, un
grand eﬀort de segmentation complète est de même requis pour obtenir la géométrie.
Dans cette optique, Shim et al. (2007) ont proposé une méthode permettant de réduire
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le nombre de coupes nécessaires. Les approches consistant à déformer un modèle géné-
rique pour coller à une géométrie cible donnée peuvent générer des éléments distordus
dans les cas où la géométrie cible est particulièrement éloignée du modèle générique.
Face à ces diﬀérentes limites, l'approche paramétrée et personnalisée (PSSM : Para-
metric and Subject-Speciﬁc Modelling) oﬀre des alternatives intéressantes. Elle est de
plus appropriée pour le maillage de formes complexes à condition de choisir des primi-
tives géométriques adaptées. La plupart des méthodes citées précédemment ont surtout
été appliquées au fémur ou au bassin et peu sont employées pour mailler des vertèbres
cervicales.
Hypothèses de modélisation Les primitives doivent être en adéquation avec les
besoins du modèle. Par conséquent, le nombre de primitives est plus élevé dans les zones
fonctionnelles où une plus grande précision est requise. Cet aspect concerne surtout les
surfaces de contact, les zones de transition ou les zones d'insertion. Des zones telles
que les apophyses transverses qui semblent jouer un rôle moindre sur le comportement
mécanique ont été représentées avec un niveau de détail moins important. De même,
dans le cas des vertèbres thoraciques, les articulations costo-vertébrales ne sont pas
représentées. La conceptualisation des vertèbres du rachis cervical inférieur proposée
par Maurel (1993) qui a été exploitée dans la méthode est en accord avec celle proposée
par Panjabi et al. (1991). En ce qui concerne le rachis cervical supérieur, Véron (1997)
avait proposé une conceptualisation des surfaces de contact. Cependant, il s'intéressait
uniquement à leur encombrement et n'a pas déﬁni de primitives pour modéliser les
contours.
Les valeurs obtenues pour les paramètres à partir des reconstructions tridimension-
nelles sont en accord avec les valeurs mesurées expérimentalement par Maurel (1993).
En particulier, l'asymétrie des vertèbres et la variabilité interindividuelle ont pu être
observées à nouveau.
Méthode de personnalisation En ce qui concerne la personnalisation, la stéréora-
diographie, tout particulièrement avec le système EOSTM, permet de réduire les doses
de radiations par rapport aux modalités telles que le CT-Scan. Elle rend aussi possible
la réalisation d'acquisitions dans les positions debout ou assise. Plusieurs auteurs ont
constaté l'inﬂuence de la posture sur la courbure du rachis (Black et al., 1996, Klinich
et al., 2004). La plupart des modèles étant engendrés à partir de données en position
couchée, ils sont souvent moins représentatifs des conditions à étudier. En particulier,
les études menées dans le cadre de l'accidentologie automobile ou l'aéronautique s'inté-
ressent souvent à des sujets assis.
Les valeurs de paramètres géométriques peuvent être déterminées automatiquement à
partir de stéréoradiographie mais l'approche oﬀre aussi la possibilité à l'investigateur de
construire un modèle sur mesure sans recours obligatoire à des données issues de sujets
réels. De plus, les valeurs de ces paramètres peuvent être modiﬁées indépendamment
aﬁn d'eﬀectuer des études de sensibilité.
La considération d'un grand nombre de sujets permettra d'établir une base de don-
nées et de générer automatiquement des modèles correspondant à des groupes de popu-
lation ciblés (5e, 50e et 95e percentiles par exemple). Elle permettra aussi de rechercher
des corrélations entre les paramètres. En eﬀet, le nombre de paramètres requis pour la
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déﬁnition d'une vertèbre est relativement élevé et la déﬁnition de relations de corrélation
permettrait de déﬁnir des jeux de paramètres plus succincts. Cette approche statistique
a déjà été employée pour le rachis lombaire (Lavaste et al., 1992).
Dans le cadre d'études de faisabilité, la méthode a pu être appliquée à partir de
données de palpage 3D ou encore à partir de CT-Scan en réalisant des radios simulées.
Conclusion Une approche de maillage paramétré et personnalisable du segment C0-
T4 a été développée. La génération des maillages est automatique et rapide et semble
donc propice à l'étude des eﬀets de la morphologie. La méthode génère en outre des
maillages hexaédriques qui respectent les critères de qualité et qui peuvent donc être
utilisés dans le cadre de simulations numériques. La génération des modèles en éléments




personnalisée (PSSM) des muscles du
cou
Le chapitre relatif aux sollicitations mécaniques induites par le secteur aéronautique
militaire a rappelé le rôle important joué par les muscles du cou. Ces tissus assurant
une grande partie de la protection du rachis et de la stabilité du segment tête-cou, leur
inﬂuence est à prendre en compte en biomécanique des chocs. Le chapitre des rappels
anatomiques a par ailleurs mis en évidence les variabilités morphologiques ayant trait
aux volumes musculaires. Aucun modèle numérique ne permet actuellement de prendre
ce facteur en compte dans les simulations.
La méthode de modélisation proposée au LBM par Jolivet et al. (2008) pour les
muscles de la hanche est adaptée dans ce chapitre aﬁn d'obtenir une modélisation para-
métrée et personnalisée des muscles du cou. Les enjeux principaux sont la reconstruction
tridimensionnelle des volumes musculaires en un temps raisonnable ainsi que la généra-
tion d'un maillage paramétré. Cette approche sera cohérente avec la méthode de mo-
délisation développée pour le segment C0-T4 (PSSM : Parametric and Subject-Speciﬁc
Modelling).
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5.1 Matériels et méthodes
5.1.1 Modélisation de l'enveloppe externe
Cette étape préliminaire est incontournable pour la modélisation des muscles dans la
mesure où elle constituera l'élément clé pour le recalage des volumes musculaires entre
les positions couchée et assise. Dans le cadre d'une modélisation en éléments ﬁnis, elle
constituera de plus la peau du modèle tête-cou, elle permettra de contenir les muscles
et la gestion des contacts avec l'extérieur. L'approche paramétrée et personnalisée est
employée.
5.1.1.1 Paramétrage
Une approche par primitives géométriques est à nouveau utilisée. Une ellipse et un
cercle représentent respectivement les contours de la tête dans les plans sagittal et frontal
(Fig. 5.2 a). Les contours haut, moyen et bas du cou sont de même modélisés par des
ellipses. Les paramètres mesurés dans l'étude morphométrique de Vasavada et al. (2008)
sont en autre utilisés pour le paramétrage de ces primitives (Fig. 5.1).
Fig. 5.1  Paramètres anthropométriques du segment tête-cou, d'après Vasavada et al. (2008)
5.1.1.2 Maillage
Le choix d'un maillage surfacique en quadrangles est retenu, tout comme pour l'os
occipital. Les primitives de base sont tout d'abord discrétisées et des n÷uds de contrôle
supplémentaires sont ajoutés pour constituer l'armature (Fig. 5.2 b). Ces points per-
mettent le passage de splines en assurant le contrôle de la dérivée. Des splines addi-
tionnelles sont insérées aﬁn de représenter le sommet de la tête, la nuque, la mâchoire
et la gorge (Fig. 5.2 c). Enﬁn, le remplissage des surfaces rectangulaires ainsi isolées
est eﬀectué en gérant la densité de maillage. Pour la face, une géométrie générique est
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déformée aﬁn de s'ajuster sur l'armature (Fig. 5.2 d). Pour chaque enveloppe générée,
la qualité du maillage est contrôlée.
(a) Primitives (b) Points additionnels
(c) Splines (d) Maillage
Fig. 5.2  Maillage de l'enveloppe externe
5.1.1.3 Personnalisation
L'objectif est à nouveau de déterminer les diﬀérents paramètres décrivant les pri-
mitives à partir de stéréoradiographie. Cette étape requiert l'identiﬁcation de points
craniométriques et de contours par l'opérateur (Fig. 5.3 a).
Les points permettent de calculer le repère associé à la tête dans lequel les paramètres
sont calculés (Fig. 5.3 b). Le repère local communément associé à la tête est déﬁni à
l'aide des oriﬁces des conduits auditifs externes et des rebords orbitaires inférieurs qui
forment le plan de Frankfort :
 l'origine O du repère est localisée au milieu des oriﬁces des conduits auditifs ex-
ternes ;
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(a) Saisie des données (b) Repère associé à la tête
Fig. 5.3  Méthode de personnalisation de l'enveloppe
 l'axe Ox est antéro-postérieur dans le plan de Frankfort et passe par le milieu des
rebords orbitaires inférieur ;
 l'axe Oy est dans le plan de Frankfort et passe par les oriﬁces des conduits auditifs,
de la droite vers la gauche ;
 l'axe Oz est orthogonal au plan de Frankfort et ascendant.
Une fois la personnalisation du maillage achevée, une étape supplémentaire de défor-
mation du maillage en s'appuyant sur les contours radiographiques peut éventuellement
être eﬀectuée aﬁn de représenter plus précisément l'enveloppe du sujet.
5.1.2 Modélisation paramétrée des muscles
5.1.2.1 Regroupements musculaires
Le nombre important des muscles du cou impose une première étape de simpliﬁcation
consistant à eﬀectuer des rassemblements de muscles (Fig. 5.4). Ces regroupements sont
réalisés selon la fonctionnalité, la proximité topologique et en fonction de la visibilité
dans les images IRM. Les muscles sous-occipitaux ne sont pas pris en compte à ce niveau,
ils seront évoqués dans le chapitre suivant.
5.1.2.2 Paramètres architecturaux, conceptualisation géométrique
L'approche paramétrée à l'aide de primitives géométriques décrites par des para-
mètres descripteurs est utilisée. Dans le but d'une personnalisation, les paramètres
doivent pouvoir être obtenus à partir de coupes IRM. Les mesures eﬀectuées lors d'études
morphométriques (surface de section physiologique par exemple) et présentées dans le
chapitre des rappels anatomiques ne sont pas suﬃsantes pour décrire la géométrie 3D
des surfaces musculaires. Une approche de conceptualisation des sections musculaires au
moyen de primitives géométriques est donc envisagée. Le paramétrage des muscles est
eﬀectué de façon hiérarchique à diﬀérentes échelles.
Au niveau global Un muscle est décrit à l'aide de connaissances a priori comme ses
insertions supérieures et inférieures qui sont rappelées dans l'Annexe C. Les niveaux
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Fig. 5.4  Regroupements musculaires
vertébraux de présence des muscles sont déduits des insertions (Fig. 5.5 a) en prenant
en compte la visibilité dans des images IRM. Le tableau 5.1 décrit les niveaux vertébraux
de présence musculaire qui ont été retenus pour la modélisation et sont identiques pour
chaque modèle. La ligne d'action est de même déﬁnie ainsi que ses points de passage à
chaque étage vertébral (Fig. 5.5 a).
Tab. 5.1  Niveaux de présence des muscles dans la modélisation
Muscles C0 C1 C2 C3 C4 C5 C6 C7 T1 T2 T3 T4
SCM X X X X X X X
Trapèze X X X X X X X X X X
Hyoïde X X X
Pré-vertébraux X X X X X X X X
Scalènes X X X
Rhomboïde X X X
Splenius X X X X X X X X X
Semispinalis X X X X X X X X X
Transverso-spinalis X X X X X X X X X
Levator Scapulae X X X X X X X
Longissimus X X X X X X X X X
Au niveau de la coupe vertébrale Le muscle est décrit par sa section (Fig. 5.5 b).
Elle est déﬁnie par la position de son barycentre dans la coupe par rapport à la vertèbre
qui va être déterminante du bras de levier du muscle. Les dimensions englobantes, la
superﬁcie et l'orientation du repère local associé constituent de même des paramètres
(Fig. 5.6).
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(a) Paramétrage global (b) Niveaux d'intérêt
Fig. 5.5  Paramétrage global du muscle
(a) Exemple de coupe (b) Paramétrage des sections
Fig. 5.6  Paramétrage du muscle au niveau des coupes
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Au niveau local Le contour est décrit dans son repère propre à l'aide de primitives
géométriques. Deux types de forme sont identiﬁés pour la conceptualisation (Fig. 5.7), à
savoir une forme elliptique ou de haricot. Pour cette dernière, le contour est paramétré
avec son épaisseur centrale ainsi que deux ellipses pour les extrémités.
(a) Type Ellipse (b) Type Haricot
Fig. 5.7  Paramétrage des contours musculaires
5.1.2.3 Génération du maillage
Le maillage est généré en deux temps. Le maillage local des sections musculaires à
partir des primitives précède la phase d'extrusion qui permet d'obtenir le volume complet
du muscle. Pour la forme elliptique, un maillage générique d'ellipse dont la densité est
paramétrable est utilisé. En ce qui concerne la forme de haricot plus complexe, les
primitives permettent dans un premier temps de localiser huit points aﬁn de déterminer
une spline (Fig. 5.8). Le maillage s'appuie ensuite sur ce contour.
(a) Primitives, Points (b) Proﬁl discrétisé
(c) Squelette (d) Maillage surfacique
Fig. 5.8  Maillage des sections musculaires de type Haricot
Une fois toutes les sections maillées dans leur repère local, elles sont positionnées et
orientées le long de la ligne d'action et dans les coupes vertébrales correspondantes. Une
75
CHAPITRE 5 : MODÉLISATION DES MUSCLES DU COU (PSSM)
extrusion est ensuite réalisée en choisissant une densité de maillage pour la longueur du
muscle (Fig. 5.9).
(a) Maillage des sections (b) Maillage volumique
Fig. 5.9  Extrusion du maillage
5.1.3 Modélisation paramétrée et personnalisée
La personnalisation consiste à mesurer tous les paramètres nécessaires pour un sujet
donné. La modalité de l'IRM a été choisie dans la mesure où elle est non-irradiante et
oﬀre une bonne visibilité des tissus musculaires.
5.1.3.1 Acquisition des images
Les acquisitions IRM ont été réalisées au CIERM (Centre Inter-Établissement Réso-
nance Magnétique) de Kremlin-Bicêtre. 19 sujets volontaires asymptomatiques ont été
inclus dans l'étude. L'imagerie par résonance magnétique du rachis cervical a été réalisée
sur un système Philips avec un aimant de 1,5 Tesla.
Le choix du champ d'intérêt constitue une diﬃculté majeure pour l'étude des muscles
du cou. En eﬀet, certains muscles tels que le Trapèze s'étendent du crâne à la ceinture
scapulaire. Le diamètre du cou et celui des épaules diﬀérant de façon importante, le
recours à deux antennes de surface a été retenue (Fig. 5.10). La première est l'antenne
Flex, destinée au faible diamètre du cou tandis que l'antenne Cardiac est employée
pour la région thoracique et la ceinture scapulaire.
Après avoir procédé à l'installation soigneuse et symétrique du sujet, quatre sé-
quences sont eﬀectuées :
 une séquence T2 axiale pour chaque antenne (épaisseur de coupe : 2 mm ; espace
entre les coupes : 2,2 mm ; taille de la matrice : 1024 x 1024) ;
 une séquence T1 sagittale pour chaque antenne (épaisseur de coupe : 4 mm ; espace
entre les coupes : 4,4 mm ; taille de la matrice : 512 x 512) ;
76
5.1. MATÉRIELS ET MÉTHODES
Fig. 5.10  Antennes Flex (jaune) et Cardiac (bleu)
La durée totale de l'examen est de 30 minutes environ.
5.1.3.2 Reconstruction 3D
L'approche de reconstruction proposée par Jolivet et al. (2008) a été appliquée aux
muscles du cou. Cette méthode repose sur la segmentation manuelle d'un nombre ré-
duit de coupes (environ une dizaine par muscle). Les contours musculaires sont ensuite
interpolés dans les coupes intermédiaires et recalés par traitement d'image. À l'issue de
la reconstruction, les géométries tridimensionnelles sont obtenues pour chaque antenne
(Fig. 5.11 a) et pour chaque muscle (Fig. 5.11 b).
(a) Données des deux antennes (b) Données pour chaque muscle
Fig. 5.11  Reconstruction 3D des volumes musculaires à partir d'IRM
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5.1.3.3 Recalage de la position couchée à la position assise
Les informations obtenues des coupes IRM proviennent du sujet en position couchée
dont la courbure cervicale diﬀère de celle en position assise. Une fusion originale de
données issues d'IRM et de stéréoradiographie a donc dû être envisagée aﬁn d'obtenir
un modèle musculo-squelettique en position assise.
En ce qui concerne les données IRM, la coupe sagittale médiane permettant la
meilleure visualisation des épineuses et de la dent de l'odontoïde est retenue. Les coins
des corps vertébraux et l'extrémité des apophyses épineuses sont identiﬁés. L'enveloppe
externe du sujet en position couchée est de plus reconstruite en 3D grâce à une segmen-
tation sur les coupes axiales. Pour chaque étage vertébral, un plan orienté dans le repère
local associé à la vertèbre est créé et son intersection avec l'enveloppe externe constitue
un contour de contrôle pour la déformation du recalage (Fig. 5.12 a).
De même, dans le maillage correspondant au sujet assis, les points correspondants
sont sélectionnés sur le rachis ainsi que les contours sur l'enveloppe externe (Fig. 5.12
b). Une déformation géométrique par krigeage est ensuite calculée entre les données de
contrôle en position couchée et les données en position assise au niveau de chaque plan.
Cette transformation est ensuite appliquée à tous les volumes musculaires issus de la
reconstruction.
(a) Position couchée (b) Position assise
Fig. 5.12  Recalage de la position couchée vers la position assise
5.1.3.4 Mesure des paramètres
Pour chaque muscle, les contours d'intérêt situés dans les coupes vertébrales sont
identiﬁés (Fig. 5.13). Pour chaque contour, le type de forme (Ellipse ou Haricot)
est automatiquement reconnu et les primitives géométriques sont déterminées. À partir
de ces primitives, le maillage hexaédrique est généré comme décrit précédemment. Une
déformation ﬁnale du maillage sur les données IRM peut éventuellement être eﬀectuée
aﬁn de mieux représenter la géométrie personnalisée du sujet.
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Fig. 5.13  Détection des contours pour le paramétrage
5.1.4 Évaluation de la méthode
La méthode dont les étapes principales sont synthétisées dans l'organigramme de la
ﬁgure 5.14 a été appliquée sur les six sujets volontaires décrits précédemment lors de
la génération du maillage du rachis. Les maillages générés sont évalués en utilisant les
critères de qualité pour les maillages hexaédriques déjà évoqués et décrits dans l'Annexe
E. Les volumes et les fractions volumiques pour les diﬀérents muscles sont de plus
quantiﬁés.
5.2 Résultats
La méthode a permis d'obtenir des maillages pour des formes de muscle variées
(Fig. 5.15). L'ensemble de la musculature du cou a pu être maillée pour chaque su-
jet (Fig. 5.16). Deux densités de maillage ont été adoptées : elles comprennent 38575
n÷uds (24028 éléments) ou 63285 n÷uds (48056 éléments) pour la plus ﬁne. Aucun
élément distordu n'a été généré parmi les diﬀérents sujets, muscles et niveaux de ﬁnesse.
Les muscles présentent moins de 1 % d'éléments franchissant le seuil d'avertissement à
l'exception du Trapèze dont la géométrie particulière engendre un taux atteignant 4,8
%.
Les volumes musculaires ont été mesurés et les valeurs sont en accord avec les don-
nées de la littérature (Fig. 5.17). Une large variabilité est observée entre les sujets. Peu
de diﬀérences sont observables en ce qui concerne les côtés gauche et droit. La mesure
des volumes rapportée à l'indice de masse corporelle des sujets permet d'observer une
diﬀérence entre les sujets masculins et féminins (Fig. 5.18). De plus, les fractions volu-
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Fig. 5.14  Organigramme de synthèse de la méthode
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Fig. 5.15  Exemple de muscles maillés (de gauche à droite : Longissimus, Infra-Hyoïdiens, Sterno-
Cléido-Mastoïdien et Trapèze
(a) Vue de face (b) Vue de proﬁl
Fig. 5.16  Maillage volumique des muscles du cou
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miques des diﬀérents muscles présentent peu de variations (Fig. 5.19). La somme des
volumes des quatre groupes de muscles de la nuque (Trapèze, Splenius, Semispinalis
capitis et Transverso-spinalis) représente 63 % du volume global.
Fig. 5.17  Mesure des volumes musculaires et comparaison avec les données de Goel et al. (1984)
et Hedenstierna (2008)
5.3 Discussion et conclusion
Aucun modèle numérique ne permet à l'heure actuelle de prendre en compte les
variabilités géométriques relatives aux volumes musculaires. L'approche de modélisation
paramétrée et personnalisée (PSSM) a été appliquée aux muscles du cou. L'approche
proposée au LBM par Jolivet et al. (2008) a constitué une base essentielle pour la
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Fig. 5.18  Mesure des volumes musculaires rapportés à l'indice de masse corporel (IMC)
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Fig. 5.19  Mesure des fractions volumiques
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génération de la géométrie tridimensionnelle des muscles à partir d'images IRM. En
particulier, cette méthode a permis de s'intéresser aux volumes musculaires alors que la
plupart des études de la littérature sont focalisées sur les surfaces de section.
Hypothèses de modélisation Comme dans la plupart des modèles développés, des
hypothèses de regroupements musculaires ont été eﬀectuées. Les muscles Scalènes ont
été rassemblés et le groupe Transverso-spinalis regroupe les musclesMultiﬁdus et Semis-
pinalis cervicis dont la dissociation est diﬃcile sur les images IRM. De même, les muscles
Longus Colli et Capitis ont été regroupés dans le groupe des muscles Pré-verterbraux.
Ces regroupements ont déjà été proposés (Lecompte, 2007).
Les muscles Infra-Hyoïdiens ont été pris en compte dans la modélisation dans la
mesure où ils représentent environ 13 % du volume (20 % selon Van Ee et al. (2000))
des autres muscles ﬂéchisseurs connus (Sterno-Cléido-Mastoïdien, Pré-vertébraux et Sca-
lènes antérieurs). Ils possèdent en outre le plus grand bras de levier.
La modélisation des muscles au moyen d'une extrusion semble justiﬁée par le fait que
les muscles du cou sont tous quasiment fusiformes (Kamibayashi et Richmond, 1998).
Van Ee et al. (2000) mesurent en eﬀet des angles de pennation inférieurs à 3, hormis
pour le Trapèze.
Méthode de personnalisation Certaines parties des muscles n'ont pas pu être iden-
tiﬁées sur les images IRM. En particulier, les muscles sous-occipitaux sont peu visibles
et les coupes axiales ne sont pas optimales en raison de l'inclinaison de ces muscles.
La reconstruction tridimensionnelle à partir d'un nombre réduit de coupes est une
étape fondamentale pour l'utilisation de la méthode de modélisation à grande échelle.
L'étape de recalage entre les positions couchée et assise a permis d'obtenir des vo-
lumes en accord avec la littérature. Dans la plupart des cas, les volumes sont inférieurs
à ceux mesurés par Hedenstierna (2008). La réalisation d'acquisition au moyen d'IRM
fonctionnelle en position assise permettrait cependant une meilleure validation du reca-
lage. De plus, la mesure du tour de cou chez les sujets permettrait d'améliorer la précision
de l'enveloppe externe en fournissant une information supplémentaire non accessible par
la stéréoradiographie.
Conclusion Une approche de maillage paramétré et personnalisable des muscles du
cou a été développée. La génération des maillages est automatique et rapide et semble
donc propice à l'étude des eﬀets de la morphologie. La méthode génère en outre des
maillages hexaédriques qui respectent les critères de qualité et qui peuvent donc être
utilisés dans le cadre de simulations numériques. La génération des modèles en éléments
ﬁnis est l'objet du chapitre 6. Le fait que les fractions volumiques mesurées varient
peu en fonction des sujets est de plus un résultat important qui rejoint tout à fait les
observations de Jolivet (2007) pour les muscles fessiers et celles de Südhoﬀ et al. (2009)
pour ceux du membre inférieur. En eﬀet, la connaissance de paramètres invariants est
un apport considérable pour les travaux de modélisation futurs.
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Chapitre 6
Modélisation en éléments ﬁnis :
validation et exploitation préliminaires
Les étapes de maillage pour le rachis cervical, les tissus musculaires et l'enveloppe
externe du segment tête-cou ont été présentées dans les chapitres 4 et 5. La plupart de la
modélisation géométrique est par conséquent achevée. Des modèles en éléments ﬁnis du
segment tête-cou peuvent désormais être générés en intégrant les lois de comportement
mécanique des tissus modélisés.
La validation qui constitue une étape primordiale particulièrement complexe permet
d'attester que la réponse d'un modèle est cohérente pour les conﬁgurations à simuler.
Cette procédure doit être réalisée de façon incrémentale à chaque étape de développe-
ment du modèle. La validation des mobilités segmentaires est tout d'abord eﬀectuée et
décrite dans ce manuscrit.
Une étude préliminaire relative au comportement en compression axiale est de plus
présentée. Un des apports essentiels de la modélisation en éléments ﬁnis est d'oﬀrir un
niveau de détail suﬃsant pour l'étude et la prédiction des lésions. Il est donc particu-
lièrement intéressant de confronter les niveaux de sollicitation dans les tissus selon les
morphologies et le comportement musculaire.
Sommaire
6.1 Modélisation en éléments ﬁnis . . . . . . . . . . . . . . . . . . 88
6.1.1 Vertèbres et disques . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 88
6.1.2 Les ligaments . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 89
6.1.3 La tête . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 91
6.1.4 Tissus musculaires . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 94
6.1.5 Description des modèles complets . . . . . . . . . . . . . . . . 95
6.2 Validation des mobilités segmentaires . . . . . . . . . . . . . 98
6.2.1 Matériels et Méthodes . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 98
6.2.2 Résultats . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 98
6.3 Analyse préliminaire du comportement en compression . . 106
6.3.1 Matériels et Méthodes . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 106
6.3.2 Résultats . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 107
6.4 Discussion et conclusion . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 108
87
CHAPITRE 6 : MODÉLISATION EN ÉLÉMENTS FINIS
6.1 Modélisation en éléments ﬁnis
La génération du maillage détaillée dans les deux chapitres précédents est totale-
ment indépendante du solveur utilisé pour les simulations en éléments ﬁnis. Le choix du
solveur explicite Radioss (Altair Engineering, Troy, USA) est retenu par la suite dans
l'optique des simulations en dynamique. Le modèle précédemment développé au LBM
par Bertholon (1999) et Fréchède et al. (2005) ayant par ailleurs été validé sous Radioss,
les lois de comportement peuvent pour la plupart être adaptées au nouveau modèle.
Les structures biologiques présentent des comportements mécaniques ayant entre
autres la particularité d'être fortement non-linéaires et viscoélastiques. Une synthèse
très détaillée des propriétés mécaniques des tissus du cou a été présentée par Bertholon
(1999). Seules les données utilisées pour la modélisation sont présentées dans ce chapitre.
6.1.1 Vertèbres et disques
La modélisation mécanique des vertèbres est réalisée en diﬀérenciant les os cortical
et spongieux pour le corps vertébral. En ce qui concerne l'arc postérieur, la plus faible
présence d'os cortical est prise en compte par un module d'Young global deux fois plus
faible comme proposé par Maurel et al. (1997). L'hypothèse d'un matériau élastique
et isotrope est eﬀectuée (Tab. 6.1). Des contacts sans friction sont employés pour les
interfaces entre les facettes articulaires et les apophyses épineuses.
Deux approches de modélisation sont adoptées pour les disques intervertébraux en
fonction des conditions à simuler. Pour les simulations en quasi-statique, la loi élastique
employée par Maurel (1993) est utilisée. Dans le cas de simulations en dynamique en
revanche, le comportement viscoélastique proposé par Bertholon (1999) et Fréchède et al.
(2005) est employé pour la matrice de l'annulus. Cette loi est déﬁnie au moyen de quatre
paramètres :
 K, le module de compression hydrostatique ;
 G0, le module de cisaillement à court terme ;
 Ginf , le module de cisaillement à long terme ;
 β, la constante de décroissance du module de cisaillement.
L'évolution du module de cisaillement au court du temps est donnée par :
G = Ginf + (G0 −Ginf ).e−β.t
L'étude in vitro de Moroney et al. (1988b) sur unités fonctionnelles réduites (sans
ligament) donne une estimation du module d'Young en statique de 10 MPa. Avec une
valeur du coeﬃcient de Poisson de 0,4, il est possible de déﬁnir Ginf , équivalent à la







Kelley et al. (1983) ont observé le comportement viscoélastique des disques en ci-
saillement. Le module initial est environ le double du module statique et la constante
de décroissance du module est d'environ 0,5 s−1.
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La matrice de l'annulus est renforcée avec des ﬁbres présentant une raideur en tension
uniquement. Une diﬀérenciation est eﬀectuée entre les ﬁbres antéro-postérieures et les
ﬁbres latérales et deux couches concentriques possédant des ﬁbres orientées dans des di-
rections opposées sont représentées. Des plateaux cartilagineux sont insérés à l'interface
entre les plateaux vertébraux et le disque.
Tab. 6.1  Lois de matériau pour le rachis
Composant Loi de comportement Valeurs
Os cortical Élastique linéaire isotrope E=12000 MPa
ν =0,3
Os spongieux Élastique linéaire isotrope E=100 MPa
ν =0,2
Arc postérieur Élastique linéaire isotrope E=6000 MPa
ν =0,3
Plateaux cartilagineux Élastique linéaire isotrope E=300 MPa
ν =0,3
Annulus (statique) Élastique linéaire isotrope E=2,5 MPa
ν =0,4




Fibres discales ant.-post. Linéaires, tension seule E=110 MPa
s=1,2 mm2
Fibres discales lat. Linéaires, tension seule E=10 MPa
s=1,2 mm2
Cartilages articulaires Élastique linéaire isotrope E=300 MPa
ν =0,3
6.1.2 Les ligaments
Les ligaments sont modélisés par des éléments unidirectionnels qui s'insèrent sur les
n÷uds du maillage volumique. Leur structure uniaxiale résiste aux eﬀorts de tension
uniquement. La courbe de comportement sigmoïde décrite par Chazal et al. (1985) qui
correspond à un essai de traction typique est adaptée (Fig. 6.1). Les essais destructifs
réalisés in vitro sont décrits au moyen des trois points permettant de tracer la courbe
de comportement non-linéaire caractéristique des ligaments :
 OA : zone de faible rigidité (zone neutre ou pré-détente) ;
 AB : zone linéaire (comportement élastique) ;
 C : point d'amorce de la rupture du ligament (diminution de la pente indiquant
une rupture progressive des ﬁbres).
Pour les simulations en quasi-statique, les lois bilinéaires proposées par Rousseau
et al. (2008) sont utilisées (Tab. 6.2). Les ligaments présentent une raideur nulle en
compression et la zone neutre est respectée au moyen d'une pré-détente exprimée en
pourcentage de la longueur initiale.
Dans le cas des simulations en dynamique, le travail eﬀectué par Fréchède (2003)
aﬁn d'améliorer la ﬁnesse de modélisation des ligaments du rachis cervical inférieur est
adapté. La démarche consiste dans un premier temps à générer la courbe de compor-
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Fig. 6.1  Comportement typique des ligaments décrit par Chazal et al. (1985), ﬁgure issue de Véron
(1997)
Tab. 6.2  Modélisation des ligaments du rachis cervical inférieur
Ligament Pré-détente E s
(%) (MPa) (mm2)
Longitudinal Ant. 10 10 1
Longitudinal Post. 10 20 1
Jaune 0 25 0,4
Interépineux 17 3 3
Capsules postérieures 12 60 1,2
Capsules antérieures 30 60 1,2
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tement sigmoïde moyenne pour chaque ligament en distinguant l'étage vertébral. Les
tableaux 6.3 et 6.4 récapitulent les données nécessaires pour l'établissement des courbes
des rachis cervicaux inférieur et supérieur. Les caractéristiques géométriques moyennes
relatives aux sections et longueurs initiales et les données du point de rupture sont issues
de Chazal et al. (1985) et Yoganandan et al. (2001) pour le rachis cervical inférieur. Ces
valeurs sont diﬀérenciées entre les segments C2  C5 et C5  T1. En ce qui concerne
les ligaments du rachis cervical supérieur, les données décrivant la rupture sont issues
des essais in vitro réalisés par Myklebust et al. (1988) et les données géométriques sont
proposées par Yoganandan et al. (2001) et Meyer et al. (2004).
Une fois les courbes de référence acquises pour chaque ligament, elles sont divisées
par le nombre de ﬁbres qui représentent le ligament dans le modèle pour avoir la courbe
par ﬁbre. L'hypothèse d'une section moyenne répartie de manière égale entre chaque
ﬁbre est eﬀectuée. Enﬁn, une longueur de ﬁbre moyenne pour chaque ligament par étage
est calculée et les valeurs de la courbe de comportement sont multipliées par le ratio
entre cette longueur et la longueur moyenne issue de la littérature.
Le comportement dynamique des ligaments est pris en compte d'après les essais
réalisés par Yoganandan et al. (1989) à diﬀérentes vitesses de sollicitation. Un coeﬃcient
d'amortissement de 50 N.s/m est généralisé (Bertholon, 1999).
Le ligament transverse est modélisé de façon diﬀérente à l'aide d'éléments surfaciques
aﬁn de pouvoir gérer les contacts avec l'odontoïde de C2 (Fig. 6.2).
Fig. 6.2  Modélisation du ligament transverse
6.1.3 La tête
Le cou est susceptible de subir des chargements provoqués par la tête soit en raison
d'un impact, soit en raison des eﬀets d'inertie. Les propriétés dynamiques de la tête ont
donc une importance capitale. Yoganandan et al. (2009) rapportent diﬀérentes études
portant sur la déﬁnition des propriétés physiques de la tête telles que la masse, la position
du centre de gravité et les moments d'inertie (Tab. 6.5).
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CHAPITRE 6 : MODÉLISATION EN ÉLÉMENTS FINIS
Tab. 6.5  Propriétés physiques de la tête, rapportées par Yoganandan et al. (2009)
Masse CG− x CG− z Ixx Iyy Izz
(kg) (mm) (mm) (kg.cm2) (kg.cm2) (kg.cm2)
Becker et al., 1972 3,88 1,3 2,5 174,9 219,3 159,0
Wakler et al., 1973 4,37 (17,8) (53,1) 233,2
Reynolds et al., 1975 3,99 170,8 164,0 200,8
Beier et al., 1980 4,30 0,83 3,13 206 223 148
Plaga et al., 2005 3,30 0,08 2,77 109,43 148,44 135,88
Bertholon (1999) 4,36 0,6 3,0 184 226 169
La partie supérieure de l'enveloppe externe est rigidiﬁée aﬁn d'obtenir une représen-
tation de la tête pour le modèle. L'os occipital est intégré dans ce corps rigide.
6.1.4 Tissus musculaires
Modélisation des volumes musculaires Les muscles sous-occipitaux n'ont pas été
modélisés au moyen de l'approche paramétrée et personnalisée en raison de leur faible
visibilité sur les images IRM. Leur géométrie est donc paramétrée en prenant en compte
les points d'insertion sur le rachis ainsi que la section maximale et le ratio des longueurs
de muscle et de tendon (Fig. 6.3).
(a) Vue postérieure (b) Vue latérale (c) Vue frontale
Fig. 6.3  Modélisation des muscles sous-occipitaux
D'un point de vue mécanique, les muscles sont modélisés dans une première approche
au moyen d'éléments solides élastiques (module d'Young : 2 MPa). Le coeﬃcient de
Poisson avoisine 0,5 aﬁn de prendre en compte l'aspect quasi-isovolumique. Les tendons
sont modélisés par des ressorts et les extrémités musculaires sont rigidiﬁées aﬁn d'éviter
les déformations localisées aux n÷uds d'insertions. Les points d'insertions musculaires
sont identiﬁés sur les radiographies de face et de proﬁl des sujets. Ces points sont situés
sur la scapula, les deux premières côtes, l'os hyoïde, le processus mastoïde ainsi que les
clavicules et le sternum. Le détail des sites d'insertion musculaires est disponible dans
l'Annexe C.
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Contacts intermusculaires Les contacts surfaciques entre les diﬀérents muscles sont
gérés au moyen d'une modélisation des aponévroses. Des contacts surfaciques sont déﬁnis
entre les diﬀérents muscles. Une seconde approche plus simple est aussi proposée aﬁn
de réduire les temps de calcul et consiste à insérer des éléments poutres qui relient entre
elles les lignes d'action musculaires au niveau des points de passage situés aux diﬀérents
étages vertébraux.
Aﬁn de limiter le nombre d'interfaces de contact et d'éviter des temps de calculs
trop importants, les contacts entre les muscles et le rachis sont de même pris en compte
dans une première approche au moyen de poutres. Des points sont déﬁnis aux centres des
sections musculaires pour les diﬀérents niveaux vertébraux. Ces points sont ensuite reliés
aux centres vertébraux par des poutres aﬁn d'éviter les rapprochements ou éloignements
abusifs.
Enﬁn, l'enveloppe externe du cou est modélisée en employant les propriétés proposées
par Bertholon (1999) et Fréchède et al. (2005) dans le but de représenter la peau. Elle
est modélisée par des éléments membranes présentant un comportement élastique non
linéaire (E=5 MPa en traction et 0,1 MPa en compression).
Activation musculaire L'approche proposée au LBM par Skalli (Jolivet et al., 2000)
qui consiste à intégrer des ﬁbres à l'intérieur du maillage volumique des tissus mus-
culaires est adoptée (Fig. 6.4). Cette approche permet d'une part d'obtenir un com-
portement global anisotrope non-linéaire du muscle mais elle rend aussi possible la
modélisation de la contraction musculaire au moyen de câbles contractiles. Les câbles
pré-tensionneurs génèrent une force à leurs extrémités. La force produite par chaque
muscle est adaptée en fonction des sujets grâce à la relation FMax = σMax · PCSA en
considérant σMax égal à 0,5 MPa (Winters et Stark, 1988). Cet eﬀort est ensuite divisé
par le nombre de ﬁbres qui constituent le muscle.
Fig. 6.4  Intégration d'éléments contractiles dans le maillage volumique
6.1.5 Description des modèles complets
Les modèles complets du segment tête-cou qui ont pu être générés pour les six sujets
volontaires évoqués dans les deux chapitres précédents présentent exactement la même
cartographie de maillage soit environ 60000 n÷uds, 37000 éléments volumiques, 30500
éléments surfaciques, 41500 éléments unidimensionnels et 180 interfaces de contact (Fig.
6.5 et Fig. 6.6).
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(a) S1 : Enveloppe externe (b) S2 : Enveloppe externe (c) S3 : Enveloppe externe
(d) S1 : Muscles (e) S2 : Muscles (f) S3 : Muscles
(g) S1 : Rachis (h) S2 : Rachis (i) S3 : Rachis
Fig. 6.5  Modélisation des sujets 1 à 3
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(a) S4 : Enveloppe externe (b) S5 : Enveloppe externe (c) S6 : Enveloppe externe
(d) S4 : Muscles (e) S5 : Muscles (f) S6 : Muscles
(g) S4 : Rachis (h) S5 : Rachis (i) S6 : Rachis
Fig. 6.6  Modélisation des sujets 4 à 6
97
CHAPITRE 6 : MODÉLISATION EN ÉLÉMENTS FINIS
6.2 Validation des mobilités segmentaires
Cette première étape de validation a pour enjeux d'évaluer le comportement ciné-
matique local des diﬀérents segments vertébraux.
6.2.1 Matériels et Méthodes
Les mobilités sont évaluées pour les diﬀérents segments selon le même protocole. La
vertèbre inférieure du segment est encastrée tandis qu'un moment pur est appliqué à la
vertèbre supérieure.
Mobilités des unités fonctionnelles C5  C6 Les mobilités des unités fonction-
nelles C5  C6 (vertèbres adjacentes et tissus mous environnants) ont été évaluées sur 16
rachis in vitro. Pour chaque rotation (ﬂexion, extension, inclinaison latérale et rotation
axiale) un moment de 2 Nm est appliqué à la vertèbre C5 par incrément de 0,2 Nm.
Les résultats d'essais précédemment réalisés au LBM (Rousseau et al., 2008) ont
été rassemblés aﬁn de constituer une base de données de validation. La base inclut 25
unités fonctionnelles qui ont été testées en mobilité aﬁn d'obtenir les courbes eﬀort-
déplacement. La précision de ces mesures expérimentales est de 0,5 . Les mouvements
principaux et couplés sont calculés durant les simulations numériques puis comparés
aux valeurs expérimentales. Pour chaque conﬁguration et chaque spécimen, la réponse
est moyennée à chaque pas de chargement. Les valeurs expérimentales moyennes et
l'écart-type des mesures (SD) sont utilisés pour établir le corridor.
Les 25 rachis de la base in vitro sont diﬀérents des 16 rachis qui ont été modélisés.
Des comparaisons une-à-une ont par conséquent aussi été eﬀectuées pour trois unités
fonctionnelles supplémentaires qui ont à la fois été testées mécaniquement et modélisées.
Mobilités du rachis cervical inférieur Les expérimentations réalisées in vitro au
LBM au cours de deux études sur 16 et 12 segments C3  C7 sont reproduites à l'aide
des modèles issus des six sujets in vivo. Les courbes Force-Déplacement sont comparées
avec le corridor dans un premier temps. Pour chaque mouvement et chaque sujet, la
répartition des mobilités entre les étages vertébraux est ensuite comparée.
Mobilités du rachis cervical supérieur Les mobilités sont évaluées pour chaque
segment (C0  C1 et C1  C2) puis globalement (C0  C2). Enﬁn, les amplitudes de
mouvement sont comparées aux valeurs de la littérature. Les essais in vitro de Goel
et al. (1988), Panjabi et al. (1988, 2001) et Watier (1997) ont été choisis dans la mesure
où ils présentent le même type de protocole et une description complète des amplitudes
de mouvement.
6.2.2 Résultats
6.2.2.1 Mobilités des unités fonctionnelles C5  C6
Pour les 16 rachis, le comportement non-linéaire habituel est observable et les am-
plitudes de mouvement sont cohérentes au regard des résultats de la littérature (Tab.
6.6).
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Le comportement non-linéaire est moins marqué pour le mouvement de ﬂexion-
extension (Fig. 6.7 a). De plus, ce mouvement présente une réponse asymétrique. Toutes
les courbes sont intégrées dans le corridor à l'exception d'une en extension. Pour un mo-
dèle, un contact s'établit par ailleurs entre les processus épineux pendant l'extension ce
qui explique l'amplitude de mouvement plus faible. L'amplitude de mouvement moyenne
est de -4,87en extension (SD : 1,15) et 4,76en ﬂexion (SD : 0,63). Les courbes re-
couvrent une part limitée du corridor (52 % en extension et 49 % en ﬂexion).
L'inclinaison latérale présente une réponse symétrique par rapport à 0. L'amplitude
de mouvement moyenne est de 3,13(SD : 0,72). Toutes les courbes sont intégrées dans
le corridor à l'exception d'une. La majorité du corridor est recouverte (93 %). Un mou-
vement couplé en rotation axiale est observé.
La rotation axiale présente de même une réponse symétrique par rapport à 0. Toutes
les courbes sont dans l'intervalle déﬁni par le corridor. L'amplitude de mouvement
moyenne est de 3,08(SD : 0,66). Une grande partie du corridor est recouverte (64
%). Un mouvement couplé en inclinaison latérale est observé.
En ce qui concerne les comparaisons une-à-une, pour l'inclinaison droite et la rotation
gauche, les courbes simulées sont classées dans le même ordre que les courbes expéri-
mentales relativement aux amplitudes de mouvement. Ce constat n'est pas valable en
ﬂexion (Fig. 6.8).
Tab. 6.6  Comparaison des amplitudes de mouvement obtenues avec celle de la littérature
Mouvementa Modèles paramétrés Rousseau et al. Moroney et al. Panjabi et al. Wheeldon et al. (2006)
et personnalisés 2008 1988b 2001 Yoganandan et al. (2007, 2008)
Extension -4,87 (1,15) -3,94 (2,26) -3,52 (1,94) -4,40 -4,73 (1,58)
Flexion 4,76 (0,63) 4,15 (1,94) 5,55 (1,84) 5,50 9.83 (2,24)
Inclinaison latérale droite 3,13 (0,72) 2,45 (1,05) 4,71 (2,99) 3,25 5,29 (1,98)
Rotation axiale gauche 3,08 (0,66) 2,62 (1,47) 1,85 (0,67) 2,50 6,86 (1,11)
aLes amplitudes de mouvements sont exprimées en degrés (écart-type si disponible).
6.2.2.2 Mobilités du rachis cervical inférieur
Pour les trois mouvements, les proﬁls de mobilités sont en accord avec la forme
non-linéaire attendue (Fig. 6.9). L'aspect non-linéaire est cependant moins marqué
pour l'inclinaison latérale. La ﬂexion et l'extension simulées donnent une réponse située
dans la partie basse du corridor expérimental. Les amplitudes de mouvement sont de
18pour la ﬂexion (SD : 2,03) et de -20,2pour l'extension (SD : 2,44). Les mouvements
d'inclinaison latérale et de rotation présentent des amplitudes respectives moyennes de
12,77(SD : 1,3) et 12,75(SD : 1,15).
En ce qui concerne les mobilités segmentaires, un découplage des mouvements entre
les niveaux est observable pour tous les sujets (Fig. 6.10). La répartition des amplitudes
de mouvement segmentaires diﬀère cependant selon les morphologies et les mobilités ne
sont pas équiréparties entre les niveaux. Les niveaux présentant les maxima et minima
de mobilités ne sont pas identiques selon le sujet. À titre d'exemple, pour l'extension,
un sujet présente 2,7de diﬀérence entre le segment le plus mobile et le moins mobile
tandis qu'un autre sujet n'atteint que 0,3de diﬀérence.
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(a) Extension-ﬂexion
(b) Inclinaison latérale : mouvement principal (c) Inclinaison latérale : rotation couplée
(d) Rotation axiale : mouvement principal (e) Rotation axiale : inclinaison couplée
Fig. 6.7  Réponses des 16 modèles C5  C6 comparées aux essais in vitro
100
6.2. VALIDATION DES MOBILITÉS SEGMENTAIRES
(a) Flexion (b) Inclinaison latérale droite
(c) Rotation axiale gauche (d) Légende
Fig. 6.8  Comparaisons une-à-une pour les trois segment C5  C6 ayant été à la fois modélisés et
testés mécaniquement
101




Fig. 6.9  Courbes de mobilités pour le segment C3  C7
102
6.2. VALIDATION DES MOBILITÉS SEGMENTAIRES
(a) Flexion (b) extension
(c) Inclinaison latérale (d) Rotation axiale
Fig. 6.10  Amplitudes de mouvement par étage pour le segment C3  C7
103
CHAPITRE 6 : MODÉLISATION EN ÉLÉMENTS FINIS
6.2.2.3 Mobilités du rachis cervical supérieur
Le comportement non-linéaire des courbes est plus marqué que pour les unités fonc-
tionnelles du rachis cervical inférieur (Fig. 6.11). Les mouvements de ﬂexion et d'exten-
sion présentent peu de couplage. Les mouvements d'inclinaison latérale et de rotation
axiale présentent en revanche des couplages importants. L'amplitude du mouvement de
rotation axiale couplé à l'inclinaison latérale est par ailleurs caractérisé par une grande




Fig. 6.11  Courbes de mobilités pour les segments du rachis cervical supérieur (gris : corridor des
mouvements principaux simulés, rouge : corridor des mouvements couplés simulés)
Si les amplitudes sont généralement en accord avec la littérature, certains écarts
peuvent toutefois être constatés (Fig. 6.12). En particulier, la ﬂexion et la rotation
axiale en C1  C2 sont plus faibles ainsi que l'extension en C0  C1.
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Fig. 6.12  Comparaison des amplitudes de mouvement avec les données de la littérature pour les
segments du rachis cervical supérieur (M1 à M6 : modèles correspondants aux six sujets ; L1 : Goel
et al. (1988) ; L2 : Panjabi et al. (1988) ; L3 : Panjabi et al. (2001) ; L4 : Watier (1997))
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6.3 Analyse préliminaire du comportement en com-
pression
Cette analyse préliminaire a pour objectif d'explorer les eﬀets de la morphologie et
des tissus musculaires lors d'une sollicitation en compression. Ce mode de chargement
a été retenu étant donné sa récurrence sous facteur de charge.
6.3.1 Matériels et Méthodes
Test de compression Une des conﬁgurations testées in vitro par Nightingale et al.
(1991) sur rachis décharnés est reproduite à l'aide des six modèles en éléments ﬁnis (Fig.
6.13). Cette conﬁguration a été sélectionnée dans la mesure où les auteurs décrivent
précisemment les lésions observées expérimentalement. Le protocole consiste à encastrer
la vertèbre T1 et à imposer une vitesse de déplacement à l'os occipital dans la direction
longitudinale du rachis (verticale). Les essais étaient initialement réalisés avec trois types
de conditions aux limites en déplacement pour C0 comme indiqué dans le tableau 6.7.
La conﬁguration intermédiaire a été retenue pour ces simulations dans la mesure où elle
permet une étude des lésions localisées au niveau des tissus mous.
Fig. 6.13  Conﬁguration des simulations reproduisant l'essai de Nightingale et al. (1991)
Tab. 6.7  Conditions appliquées à C0 par Nightingale et al. (1991)
Conditions aux limites Vitesse de Déplacement Lésions
en déplacement de C0 chargement vertical
(m.s−1) (mm)
Rotation et déplacement libres 0,045 90 Aucune
Rotation bloquée et déplacement libres 0,02 40 Luxations bilatérales des facettes
Rotation et déplacement horizontal bloqués 0,01 20 Fractures en compression des corps
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Aﬁn d'étudier l'inﬂuence de la morphologie et en particulier de prendre en compte la
courbure cervicale des diﬀérents sujets, le pré-alignement eﬀectué par Nightingale et al.
(1991) n'est pas reproduit.
Les essais sont simulés avec chacun des six modèles en éléments ﬁnis pour analyser
l'inﬂuence de la morphologie sur les niveaux de sollicitation. Deux conﬁgurations sup-
plémentaires sont simulées sur un sujet en ajoutant les muscles passifs dans un premier
temps et en activant les câbles musculaires pré-tensionneurs dans un second temps. Pour
cette dernière conﬁguration, tous les muscles sont activés simultanément à leur niveau
maximal avant le début du chargement en compression.
Critères lésionnels Les critères utilisés dans le modèle sont issus des données de la
littérature relatives aux tolérances des tissus. Ces valeurs seuils sont issues d'essais in
vitro. Les vertèbres, les ligaments et les capsules articulaires constituent les structures
d'intérêt pour cette étude. Les critères mesurés pour les vertèbres décrivent les eﬀorts
et les moments appliqués au niveau des unités fonctionnelles. Le tableau 6.8 synthétise
les valeurs critiques retenues.
Tab. 6.8  Critères lésionnels utilisés pour les vertèbres
Traction Compression Moment Moment Moment
axiale axiale de ﬂexion d'extension de torsion
Segment (N) (N) (Nm) (Nm) (Nm)
Rachis cervical supérieur 1500 3500 7 6 15
Rachis cervical moyen 1500 3500 7 6 21
Rachis cervical inférieur 1500 3500 12.5 6 21
Références Yoganandan et al. Mc Elhaney et al. Moroney et al. Moroney et al. Myers et al.
1996 1983 1988b 1988b 1991
Pintar et al. Shea et al. Chang et al.
1989, 1995 1991 1992
Nightingale et al. Goel et al.
1991, 1997 1990
En ce qui concerne les ligaments, un critère portant sur la déformation a été retenu,
comme proposé par Bertholon (1999), aﬁn de s'aﬀranchir des eﬀets de la vitesse de
sollicitation. En eﬀet, Yoganandan et al. (1989) a démontré l'inﬂuence du taux de char-
gement sur la tolérance lésionnelle en termes d'eﬀort. L'élongation ne permettant pas de
prendre en compte la longueur initiale des ligaments et donc les variabilités interindivi-
duelles, le seuil est exprimé en pourcentage de déformation. Les valeurs de déformation
à la rupture en traction sont issues de Yoganandan et al. (2001) pour les ligaments et de
Winkelstein et al. (1999) et Siegmund et al. (2000) pour les capsules articulaires (Tab.
6.9).
6.3.2 Résultats
Aucun des six modèles ne dépassent la limite de rupture en eﬀort de compression
(Fig. 6.14 a). Ce résultat est cohérent au regard des bilans lésionnels eﬀectués par Nigh-
tingale et al. (1991) qui n'ont observé des fractures vertébrales que pour la conﬁguration
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Tab. 6.9  Critères lésionnels utilisés pour les ligaments
Longitudinal Longitudinal Jaune Interépineux Capsules
antérieur postérieur articulaires
Segment (%) (%) (%) (%) (%)
C2  C5 30,8 18,2 77,0 60,9 94  148
C5  T1 35,4 34,1 88,4 68,1 94  116
la plus contrainte sur le plan cinématique. Les valeurs maximales d'eﬀort présentent tou-
tefois de grandes variations au sein des six sujets (facteur atteignant 2 à tous les niveaux
et 2,6 en C6 pour les sujets 1 et 2). Les ordres de grandeur varient peu en fonction du
niveau vertébral. Le sujet 6 se rapproche des valeurs obtenues par Nightingale et al.
(1991) qui obtiennent une valeur maximale de 1720 N (écart-type : 1234 N).
Les valeurs maximales de moment d'extension dépassent en revanche le seuil de lésion
dans de nombreux cas (Fig. 6.14 b). Certains sujets dépassent le critère à chaque étage
vertébral et les niveaux sont globalement plus élevés pour le rachis cervical inférieur.
En ce qui concerne les déformations ligamentaires des ligaments jaune et interépineux
ainsi que des capsules articulaires, les tolérances lésionnelles sont dépassées pour certains
sujets et essentiellement entre les niveaux C5 et T1 (Fig. 6.15). Ces résultats sont en
accord avec les observations expérimentales de Nightingale et al. (1991) qui observent
des luxations bilatérales des facettes couplées à des lésions des ligaments postérieurs
(aux niveaux C5  C6, C6  C7 et C7  T1). Les lésions de capsules articulaires ne
concernent qu'un nombre limité de sujets.
Les résultats relatifs aux tissus musculaires ont été obtenus pour un unique sujet
(Sujet 1). À chaque niveau vertébral, la présence des muscles et leur contraction aug-
mentent signiﬁcativement les niveaux de sollicitation en compression axiale dans les
corps vertébraux (Fig. 6.16). Les résultats obtenus sur rachis décharné et avec l'acti-
vation musculaire atteignent un rapport de 5 en C6. Les déplacements en translation
antérieure de l'os occipital sont quant à eux réduits de 19% sous l'eﬀet de l'activation
musculaire.
6.4 Discussion et conclusion
Modélisation du rachis Les vertèbres sont représentées de façon isotrope. Une ap-
proche anisotrope pourra être employée par la suite comme dans le modèle précédent
(Fréchède et al., 2005). De même, le comportement élastique pourra être rendu plas-
tique aﬁn de prendre en compte les mécanismes de fracture durant la résolution. Le
choix d'une hypothèse de corps rigides a de plus été eﬀectué lors de simulations aﬁn de
réduire les temps de calcul. Cette approche peut être justiﬁée en raison de leur raideur
relativement très élevée par rapport aux tissus mous. En ce qui concerne le disque in-
tervertébral, une modélisation globale est proposée au moyen d'une matrice volumique
et de ﬁbres. Le comportement du nucleus est pris en compte en ﬁxant le coeﬃcient
de Poisson à une valeur proche de 0,5. La zone neutre des ligaments, mise en évidence
par Crawford et al. (1998) notamment, est prise en compte au moyen de lois de com-
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(a) Eﬀort axial
(b) Moment d'extension
Fig. 6.14  Sollicitation des vertèbres pour les six sujets modélisés
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Fig. 6.15  Déformation des ligaments pour les six sujets modélisés
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Fig. 6.16  Inﬂuence des tissus musculaires sur la sollicitation en compression des corps vertébraux
portement bilinéaires. Enﬁn, les muscles sont considérés comme élastiques dans cette
modélisation préliminaire mais une loi de comportement hyperélastique ou hypervisco-
élastique pourra être intégrée par la suite aﬁn de mieux représenter le comportement
mis en évidence par Bosboom et al. (2001) et Myers et al. (1995).
Validation des mobilités segmentaires Les résultats de simulation sont en ac-
cord avec les corridors expérimentaux dans la plupart des cas. L'asymétrie en ﬂexion-
extension peut être liée à l'asymétrie du rachis dans le plan sagittal comme l'a décrit
Wheeldon et al. (2006). Les valeurs obtenues pour les amplitudes de mouvement sont
de plus comparables avec celle issues de la littérature. Les diﬀérences observées peuvent
être dues aux variations de protocoles expérimentaux (conditions aux limites, niveaux
de chargement, âge et sexe des spécimens . . .) d'après Yoganandan et al. (2007, 2008).
Les réponses fournies par les diﬀérents modèles montrent l'inﬂuence de la géométrie.
Il faut rappeler en eﬀet que tous les modèles possèdent les mêmes lois de matériau. Les
variations observées ne sont par conséquent liées qu'à la géométrie. Dans les cas de la
rotation et de l'inclinaison latérale, la géométrie semble expliquer une part majeure de
la variabilité observée expérimentalement. La part expliquée pour la ﬂexion-extension
est cependant plus faible. Le rôle joué par les lois de matériau pourrait être plus prépon-
dérant dans ce cas. Ces hypothèses semblent conﬁrmées par les comparaisons une-à-une.
Cependant, le nombre de comparaisons une-à-une est limité car peu de spécimens ont
été à la fois testés et imagés. Des essais supplémentaires pourraient apporter d'autres
résultats relatifs au rôle de la géométrie.
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En ce qui concerne les mouvements couplés, des hypothèses sont formulées dans la
littérature. Maurel et al. (1997) a montré l'inﬂuence des facettes articulaires. L'inclinai-
son des facettes par rapport au plan horizontal semble avoir une grande inﬂuence sur le
ratio des rotations couplées par rapport aux rotations principales, et surtout en inclinai-
son latérale. L'orientation des facettes dans le plan sagittal détermine l'amplitude de la
translation en ﬂexion-extension selon Milne (1991). Elle détermine aussi l'axe du mou-
vement couplé en rotation axiale. Pal et al. (2001) insistent sur leur rôle de guidage et
de limitation des mouvements en rotation. Bogduk et Mercer (2000) insistent sur le fait
qu'elles régissent les patterns de mouvements principal et couplé. Le rôle des apophyses
unciformes et des articulations de Luschka a aussi été émis en évidence par Clausen
et al. (1997) et Penning et Wilmink (1987). En simulant des mobilités, Clausen et al.
(1997) constatent d'une part que la suppression des processus unciformes conduit à une
augmentation de toutes les amplitudes de mouvement (gain en rotation axiale de 24 %).
En supprimant les articulations de Luschka d'autre part, il observe une diminution de
toutes les amplitudes de mouvement (diminution en inclinaison latérale de 36 %).
Mobilités du rachis cervical supérieur Le rachis cervical présente des schémas de
mobilités qui lui sont spéciﬁques et qui s'expliquent par la complexité des articulations
présentes. Les déplacements tridimensionnels complexes qui s'eﬀectuent dans toutes les
directions ont pu être observés numériquement. Ces déplacements sont fortement guidés
par les facettes et limités par les nombreux ligaments (Penning et Wilmink, 1987).
La zone neutre autour de la position moyenne constitue une zone d'équilibre instable
rendant diﬃcile les simulations numériques. La faible rigidité initiale (zone neutre) liée
à la pré-détente des ligaments a pu être observée. L'amplitude de cette zone neutre
est particulièrement importante en rotation axiale comme constaté par Panjabi et al.
(1988).
Le choix d'une modélisation plane des facettes articulaires latérales au niveau du
segment C1  C2 ne permet pas de prendre en compte la combinaison de roulement
et de glissement lors du mouvement de ﬂexion-extension. Cette approche a cependant
été choisie dans un premier temps dans la mesure où le cartilage ne peut pas être
perçu sur les radiographies. La modélisation d'une surface générique cylindrique pourrait
aﬃner la cinématique locale comme le décrit Kapandji (1986). En C0  C1 en revanche,
la modélisation à l'aide de portions de sphères a permis d'observer le glissement des
condyles dans les facettes supérieures de l'Atlas pendant la ﬂexion-extension.
Près de la moitié de la rotation de la tête s'eﬀectue au niveau de la liaison C1  C2
(Penning et Wilmink, 1987). Malgré des amplitudes inférieures à celles décrites dans la
littérature, l'amplitude totale de rotation atteint jusqu'à 38,3(contre 11en inclinaison
latérale et 20,4en ﬂexion-extension).
La rotation couplée dans le cas de l'inclinaison latérale ne présente pas le même sens
que dans certaines études de la littérature. Ce constat a déjà été eﬀectué par Véron
(1997) qui observe une forte inﬂuence de l'orientation du moment d'inclinaison par
rapport aux facettes articulaires latérales C1  C2. Il montre de plus que des variations
faibles de cette orientation engendrent de grandes variations d'amplitude et de direction.
Panjabi et al. (1993b) ont de plus étudié les couplage du rachis cervical supérieur en
fonction de la posture. Un changement de sens est possible selon la position du rachis
(ﬂexion ou extension).
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Comportement en compression Le fait de ne pas avoir eﬀectué la rectiﬁcation
de courbure et le pré-alignement des vertèbres minimise les contraintes en compres-
sion axiale pure par rapport aux essais de Nightingale et al. (1991). Comme l'a montré
Maiman et al. (2002), le pré-alignement aﬀecte les mécanismes lésionnels. Ce choix a
cependant été retenu aﬁn d'observer l'inﬂuence des courbures cervicales. Ce facteur ex-
plique aussi les niveaux élevés de sollicitation en extension et l'apparition de lésions
vertébrales. Néanmoins, les valeurs de seuils relatives à la limite lésionnelle pour le mo-
ment d'extension ont été obtenues expérimentalement pour des sujets âgés et pourraient
donc être plus élevées sur de jeunes sujets.
Les lésions ligamentaires observées par Nightingale et al. (1991) ont été simulées à
l'aide des modèles numériques et sont localisées à des niveaux vertébraux cohérents.
La morphologie joue un rôle important sur les risques lésionnels dans la mesure où il
a clairement été constaté que les seuils critiques de déformations ligamentaires ne sont
pas atteints chez tous les sujets à niveaux de chargement pourtant identiques.
L'hypothèse selon laquelle les tissus musculaires contribuent à la mise en compres-
sion du rachis semble conﬁrmée. En eﬀet, l'activation augmente les niveaux d'eﬀorts
axiaux dans les corps vertébraux et peut donc avoir un eﬀet négatif sur la survenue de
fracture de compression. Dans le cas particulier de la compression, le rôle protecteur
des muscles n'est donc pas aussi évident que pour les autres sollicitations. Les muscles
du cou constituent en eﬀet un chemin parallèle lors des sollicitations en tension pour la
dissipation des eﬀorts (Chancey et al., 2003, Tierney et al., 2005) et ils permettent donc
d'augmenter la tolérance lésionnelle du rachis cervical (Van Ee et al., 2000). La mise
en compression observée contribue cependant à la stabilité de la colonne et réduit les
amplitudes de mouvement. Cette stabilité minimise le risque de lésions ligamentaires.
Conclusion Six modèles ont été générés à l'aide de l'approche géométrique paramétrée
et personnalisée à partir de données provenant d'IRM et de stéréoradiographie. Les
lois de comportement mécanique proposées dans la littérature et dans l'ancien modèle
développé au LBM (Fréchède et al., 2005) ont été adaptées. La cohérence des mobilités
segmentaires simulées a pu être vériﬁée et comparée à des corridors expérimentaux. Une
première analyse du comportement en compression a été eﬀectuée et a mis en évidence
les eﬀets de la morphologie et des tissus musculaires sur les risques de lésions.
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Le complexe musculo-squelettique du rachis cervical est un site anatomique dont les
lésions constituent une préoccupation majeure en biomécanique des chocs. Particuliè-
rement fréquentes dans le secteur aéronautique militaire, ces blessures sont à l'origine
de l'implication de l'Institut de Recherche Biomédicale des Armées dans un programme
de recherche visant à évaluer et minimiser les risques lésionnels du segment tête-cou.
L'approfondissement des connaissances nécessite cependant le recours à des alternatives
permettant d'élargir les possibilités d'exploration. L'accès à des grandeurs inaccessibles
expérimentalement est par conséquent une des motivations qui justiﬁe l'intérêt croissant
porté aux modèles numériques au cours des dernières décennies. Dans ce contexte, le
Laboratoire de Biomécanique (LBM) s'est investi dans le développement de modèles
numériques du rachis. L'objectif de ce projet de doctorat est de contribuer à l'analyse
des risques et des mécanismes lésionnels survenant dans le secteur aéronautique militaire
en exploitant les méthodes de simulation numérique.
La synthèse bibliographique a mis en évidence les lésions survenant chez les pilotes de
chasse et les principaux mécanismes lésionnels. Les facteurs de risque dominants ont été
identiﬁés ainsi que les limites des approches employées pour leur investigation. Malgré
le constat dans la littérature d'un recours grandissant aux méthodes numériques, les
eﬀets de la morphologie et de la musculature sur la réponse biomécanique demeurent
partiellement compris. La synthèse de l'état de l'art des modèles en éléments ﬁnis du
segment tête-cou a révélé l'existence d'un verrou technologique lié au maillage et donc
à la modélisation géométrique.
Une approche originale de modélisation musculo-squelettique paramétrée et person-
nalisée a été proposée dans cette étude. La génération de maillages en hexaèdres a pu
être réalisée de façon automatique et rapide en respectant les critères de qualité d'élé-
ments. Les modèles numériques obtenus permettent de prendre en compte à la fois la
morphologie des sujets et l'action des tissus musculaires. Cette étape primordiale de mo-
délisation ouvre incontestablement la voie pour des études à grande échelle portant sur
la morphologie. Les simulations présentées dans ce manuscrit ont démontré l'inﬂuence
globale de la géométrie. Toutefois, des études de sensibilité sur les paramètres morpho-
métriques permettraient d'identiﬁer les facteurs prépondérants et l'approche paramétrée
semble idéale pour ce genre d'exploration. La topologie des maillages générés étant la
même pour toutes les géométries, de nombreuses voies telles que la réduction de modèle
peuvent par ailleurs être envisagées aﬁn de réduire les temps de calculs.
Un autre atout considérable de l'approche paramétrée est la possibilité de générer
une inﬁnité de modèles sur mesure en fonction des problématiques à explorer. La
simple saisie d'un jeu de paramètres permet en eﬀet de générer un modèle sans sys-
tématiquement recourir à l'imagerie médicale. La déﬁnition de relations de corrélation
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(inférences statistiques) pourra aboutir à la création de modèles complets à partir d'un
nombre réduit de paramètres comme cela a déjà été proposé au LBM par Lavaste et al.
(1992) ou Humbert et al. (2009) pour le rachis thoraco-lombaire.
Une méthode de fusion de données issues d'IRM et de stéréoradiographies a été
proposée aﬁn de générer des modèles musculo-squelettiques. Cette approche permet de
prendre en compte les courbures cervicales en position assise ou debout et s'appuie sur
des méthodes de reconstruction rapides ne nécessitant pas la segmentation de toutes les
coupes IRM. La faisabilité de simulations de l'activation musculaire à l'aide d'éléments
unidirectionnels dans le solveur Radioss (Altair Engineering, Troy, USA) a pu être dé-
montrée. Le comportement mécanique des muscles reste néanmoins à approfondir, c'est
pourquoi un travail de doctorat est parallèlement en cours au LBM et vise à déﬁnir
les propriétés mécaniques du muscle. L'intégration de la commande musculaire néces-
site par ailleurs une connaissance des schémas d'activation qui demeurent partiellement
connus et extrêmement diﬃciles à évaluer expérimentalement. Le recours à un modèle de
régulation comme celui proposé au LBM par Pomero et al. (2004) oﬀre des perspectives
intéressantes dans cette optique.
Si le comportement des modèles a pu être vériﬁé pour les mobilités segmentaires, un
travail de validation plus approfondi pour diﬀérentes conﬁgurations de chocs omnidirec-
tionnels reste néanmoins à eﬀectuer aﬁn d'étendre leur champ d'utilisation. Des critères
lésionnels supplémentaires peuvent de plus être envisagés aﬁn de prendre en compte par
exemple les déformations de la moelle épinière.
En déﬁnitive, le modèle numérique développé constitue un outil intéressant pour les
études dans le cadre du secteur aéronautique militaire. Il apporte des nouvelles solutions
aﬁn de pallier certaines limites des expérimentations en rendant possible la mesure
quantitative des sollicitations dans les tissus à des niveaux d'accélération importants.
Étant personnalisable, il peut être employé pour l'identiﬁcation de morphologies à risque
ce qui constitue un apport considérable en vue de réduire les risques de blessure et
d'apporter de nouvelles connaissances objectives sur la féminisation des pilotes. Il pourra
de même être un élément clé dans l'établissement de recommandations liées aux systèmes
de casques des pilotes en apportant des informations sur les niveaux de masses critiques
et les répartitions optimales de charges. Enﬁn, il pourrait constituer un outil utile lors
des phases préliminaires de conception pour des solutions technologiques telles que les
systèmes actifs de compensation des eﬀets inertiels ou les systèmes de rappel de la tête
lors d'éjection.
Plus généralement dans le cadre de la biomécanique, un tel modèle peut contri-
buer au développement d'implants orthopédiques rachidiens tout en prenant en compte
les spéciﬁcités morphologiques des sujets (Rousseau et al., 2008). Dans le contexte de
l'accidentologie automobile, l'approche paramétrée et personnalisée oﬀre de même de
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Méthodes de mesure de la courbure
cervicale
Toutes les méthodes présentées dans cette annexe sont appliquées sur des clichés
radiographiques de proﬁl.
Méthode utilisée par Helliwell et al. (1994)
Fig. A.1  Méthode utilisée par Helliwell et al. (1994)
Sur chaque cliché, la ligne AB (Fig. A.1) relie les coins inférieurs postérieurs des corps
de C2 et C7. Les distances d1 à d4 entre cette ligne et les coins inférieurs postérieurs
des corps de C3 à C6 sont ensuite mesurées. Ces distances permettent de déterminer
la longueur d'arc passant par ces points ainsi que la surface comprise entre la ligne et
l'arc. Cette surface est utilisée comme critère pour classer les types de courbure :
 Cyphose : -500 à -100 mm2 ;
 Droite : -99 à +99 mm2 ;
 Normale : +100 à +499 mm2 ;
 Hyperlordose : +500 à +1000 mm2.
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Méthode utilisée par Côté et al. (1997)
Fig. A.2  Méthode des angles de Cobb utilisée par Côté et al. (1997)
L'angle de courbure entre C1 et C7 est mesuré en traçant la droite coupant l'Atlas
en deux ainsi qu'une droite parallèle au plateau inférieur de C7 (Fig. A.2). L'angle de
courbure entre C2 et C7 est mesuré entre les droites parallèles aux plateaux inférieurs
de C2 et C7.
Méthode utilisée par Harrison et al. (2000)
Fig. A.3  Méthode des tangentes postérieures utilisée par Harrison et al. (2000)
Pour chaque vertèbre, la droite tangente qui relie les coins postérieurs inférieur et
supérieur du corps vertébral est tracée. L'angle est ensuite mesuré directement entre
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les droites (Fig. A.3). Un signe positif indique une cyphose tandis qu'un signe négatif
indique une lordose. L'auteur compare cette méthode avec celle des angles de Cobb et
en déduit que l'angle de Cobb entre C1 et C7 surestime la lordose tandis que l'angle de
Cobb mesuré entre C2 et C7 la sous-estime. Une des explications serait le fait que les
murs postérieurs des corps vertébraux ne sont pas perpendiculaires aux plateaux.
Méthode utilisée par Takeshima et al. (2002)
Fig. A.4  Méthode utilisée par Takeshima et al. (2002)
Pour chaque vertèbre, les quatre coins du corps vertébral sont marqués. Ces points
sont utilisés pour tracer les droites médianes à chaque disque intervertébral (Fig. A.4).
Les angles segmentaires sont ensuite mesurés entre ces droites.
Méthode utilisée par Klinich et al. (2004)
L'auteur utilise dans un premier temps un indice de courbure similaire à celui utilisé
par Helliwell et al. (1994). Cette méthode ne donne cependant aucune information sur les
changements de courbure qui peuvent survenir le long du rachis cervical. Une description
au moyen de courbes de Bézier est donc proposée (Fig. A.5).
Des splines de Bézier passant par les bords postérieurs des corps vertébraux sont
déterminées et contrôlées au moyen de deux segments (B2-B3 et B0-B1) et de deux
angles (SupBezAng et InfBezAng). Cette approche permet de décrire une courbure plus
complexe à l'aide de deux angles uniquement. Cependant, ces deux angles ne permettent
pas d'interpréter intuitivement la courbure cervicale. Un travail de classiﬁcation supplé-
mentaire a donc dû être eﬀectué pour diﬀérencier les courbures (Fig. A.6).
143
ANNEXE A : Méthodes de mesure de la courbure cervicale
Fig. A.5  Méthode des splines de Bézier utilisée par Klinich et al. (2004)
Fig. A.6  Classiﬁcation des courbures en fonction des paramètres des courbures de Bézier, d'après
Klinich et al. (2004). NO : droite, L : lordose, K : cyphose, E : sigmoïde)
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Tab. B.1  Études morphométriques du rachis cervical inférieur (RCI)
Auteurs Méthode Région d'intérêt Paramètres mesurés
Gilad et Nissan Radios de proﬁl Corps vertébraux Profondeurs des plateaux
1986 157 sujets Hauteurs ant. et post.
(m) Disques intervertébraux Hauteurs ant. et post.
Milne Rapporteur, pied à coulisse Facettes articulaires Inclinaison (plan sagittal)
1991 61 rachis secs Angle interfacettaire
C3 à T1 Dimensions linéaires
(40 m, 21 f) Apophyses unciformes Distance entre les 2 sommets
Hauteur
Corps vertébraux Profondeur des plateaux
Panjabi et al. Palpage : morphomètre Corps vertébral Dimensions linéaires
1991 12 rachis frais Inclinaison des plateaux
C2 à C7 Superﬁcie des plateaux
(8 m, 4 f) Apophyses unciformes Orientation
Superﬁcie
Canal médullaire Dimensions linéaires
Superﬁcie
Pédicules Hauteur, largeur, section
Orientation
Apophyse épineuse Longueur
Apophyses transverses Largeur transversale post.
Maurel Palpage : MMT Corps vertébral Dimensions linéaires des plateaux
1993 154 points par vertèbre Orientation des plateaux
53 vertèbres sèches Courbure du plateau inférieur
C3 à C7 Apophyses unciformes Orientation, hauteur
Facettes articulaires Dimensions, position, orientation
Pédicules Dimensions, position, orientation
Apophyse épineuse Dimensions linéaires, inclinaison
Lames Inclinaison et courbure
Épaisseur
Apophyses transverses Épaisseurs, orientation
Panjabi et al. Palpage : morphomètre Facettes articulaires Dimensions linéaires
1993a 12 rachis frais Distances interfacettaires
Rachis complet Orientations :
(8 m, 4 f) Planar ou card angles
Superﬁcie
Panjabi et al. Coupes physiques, radios Pédicules Dimensions externes
2000 6 rachis frais Épaisseur de cortical
C3 à C7 Dimensions du noyau spongieux
Pal et al. Rapporteur, pied à coulisse Facettes articulaires Dimensions linéaires
2001 30 rachis secs (m) Orientation
C3 à T3
Ebraheim et al. CT-Scan Facettes articulaires Orientation (plan sagittal)
2008 30 rachis in vivo
(15 m, 15 f)
Pied à coulisse, goniomètre Dimensions linéaires
30 rachis sec Orientations
C3 à C7
(18 m, 12 f)
Womack et al. Coupes physiques Cartilage des facettes Cartographie des épaisseurs
2008 7 rachis frais Dimensions des facettes
C3 à C7
146
ANNEXE B : Études morphométriques
Tab. B.2  Études morphométriques du rachis cervical supérieur (RCS)
Auteurs Méthode Région d'intérêt Paramètres mesurés
Os occipital
Ebraheim et al. Pied à coulisse Écaille occipitale Épaisseur
1996 52 crânes secs Protubérance ext.
(25 m, 27 f)
Zipnick et al. Coupes physiques Écaille occipitale Épaisseur
1996 26 crânes Protubérance ext.
Véron Pointage magnétique Toutes les régions Paramétrage complet
1997 8 C0
Chancey et al. Palpage Condyles occ. Dimensions linéaires
2007 10 segments in vitro Superﬁcie
(m) Position du centroïde
Atlas
Singh Visuel Facettes Concavité des surfaces
1965 200 vertèbres sèches Degré de constriction
Degré de séparation
Doherty et Heggeness Pied à coulisse C1 globalement Encombrements globaux
1994 88 vertèbres sèches Arcs ant. et post. Épaisseur, hauteur
Canal vertébral Dimensions linéaires
Tominaga et al. Pied à coulisse C1 globalement Encombrements globaux
1995 Vertèbres sèches Canal vertébral Dimensions linéaires
9 babouins, 6 humains Ligament transverse Longueur, hauteur
Véron Pointage magnétique Toutes les régions Paramétrage complet
1997 9 C1
Paraskevas et al. Visuel Facettes sup. Classiﬁcation des formes
2008 86 vertèbres sèches Degré de séparation
Axis
Heller et al. Pied à coulisse Odontoïde Dimensions externes
Schaer et al. CT-Scan Dimensions internes
1992 120 vertèbres sèches
Tominaga et al. Pied à coulisse C2 globalement Encombrements globaux
1995 Vertèbres sèches Odontoïde Dimensions linéaires
9 babouins, 6 humains Facettes sup. Orientation
Pédicules Dimensions linéaires
Doherty et Heggeness Pied à coulisse Odontoïde Dimensions, orientation
1995 51 vertèbres sèches Hauteur facette ant.
Canal vertébral Dimensions linéaires
Corps vertébral Dimensions du plateau inf.
Hauteur
Nucci et al. CT-Scan Odontoïde Dimensions externes
1995 92 sujets
(53 m, 39 f)
Xu et al. Pied à coulisse Pédicules Dimensions, orientation
1995 Goniomètre Corps vertébral Hauteurs post. et ant.
50 vertèbres sèches Dimensions du plateau
(30 m, 20 f) Odontoïde Dimensions, orientation
Canal vertébral Dimensions linéaires
Facette sup. Dimensions, orientation
Véron Pointage magnétique Toutes les régions Paramétrage complet
1997 8 C2
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Annexe C
Description détaillée des muscles du
cou
La description des insertions et des actions musculaires présentée dans cette annexe
s'appuie sur l'ouvrage d'anatomie de Kapandji (1986) et sur un document interne du La-
boratoire de Biomécanique (Bonneau, 2003). Les identiﬁants employés pour numéroter
les muscles font référence aux ﬁgures du chapitre des rappels anatomiques.
Sterno-cléido-mastoïdien (1) Il forme une large bande, évoluant dans la partie
antéro-latérale du cou (Fig. C.1). Son volume peut être décomposé en quatre chefs
ayant pour origine le sternum ou la clavicule :
 le cléido-mastoïdien (1a) est le chef le plus profond ;
 le cléido-occipital (1b), plus superﬁciel, recouvre le cléido-mastoïdien ;
 le sterno-occipital (1c) s'insère sur la ligne courbe occipitale supérieure ;
 le sterno-mastoïdien (1d) se termine sur les bords postérieur et antérieur et l'apo-
physe mastoïde.
Selon la position de la tête, il peut être ﬂéchisseur ou extenseur.
Trapèze (2) Son volume peut être divisé en trois parties formées par des faisceaux
supérieurs, moyens et inférieurs :
 les faisceaux supérieurs (2a) ont pour origine la ligne courbe occipitale supérieure
et le ligament cervical postérieur. Ils s'insèrent sur le tiers externe de la clavicule.
 les faisceaux moyens (2b) se détachent des apophyses épineuses de C7 à T3 et des
ligaments sus-épineux correspondants. Ils s'insèrent sur une partie de l'épine de la
scapula, l'acromion et l'extrémité externe de la clavicule.
 les faisceaux inférieurs (2c) naissent des apophyses épineuses de T2 ou T3 à T12 et
des ligaments sur-épineux correspondants. Ils s'insèrent sur la surface triangulaire
de l'épine de la scapula.
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Fig. C.1  Les chefs du Sterno-Cléido-Mastoïdien, ﬁgure adaptée d'après Kapandji (1986)
Tab. C.1  Description détaillée des muscles
Muscle Id. Origine Terminaison Action
Muscles superﬁciels
SCM 1 Flexion du rachis
Cléido-Mastoïdien 1a Clavicule (méd.) Proc. mastoïde Inclinaison homo-lat.
Cléido-Occipital 1b Clavicule (méd.) Ligne occ. sup. Rotation contro-lat.
Sterno-Occipital 1c Sternum Ligne occ. sup.
Sterno-Mastoïdien 1d Sternum Proc. mastoïde
Trapèze 2 Extenseurs du RC
Faisceaux Sup. 2a Ligne occ. sup. (méd.) Clavicule (ext.) Inclinaison homo-lat.
Lig. cervical post. Rotation contro-lat.
Faisceaux Moy. 2b Epineuses C7 à T3 Clavicule (ext.) Bascule de la scapula
Lig. susépineux C7 à T3 Acromion
Epine de la scapula
Faisceaux Inf. 2c Epineuses T12 à T3 Epine de la scapula
Lig. susépineux T12 à T3
Muscles de la nuque
Splenius Capitis 3 Epineuses C7 à T3 Ligne occ. sup. (lat.) Extension de la tête
Lig. interépineux C7 à T3 Proc. mastoïde (lat.) Rotation contro-lat.
Lig. cervical post. (inf.)
Splenius Cervicis 4 Epineuses T3 à T6 Proc. transverses C1, C2 Extension de la tête
Rotation contro-lat.
Semi-spinalis Capitis 5 Proc. transverses C3 à T5 Entre lignes occ. sup. et inf. Extension de la tête
Proc. articulaires C4 à C6 Inclinaison homo-lat.
Semi-spinalis Cervicis 6 Proc. transverses T2 à T6 Epineuses C2 à C6 Extension du RC
Rotation du rachis
Longissimus Capitis 7 Proc. transverses C3 à T3 Proc. mastoïde Extension de la tête
Inclinaison unilat. de la tête
Longissimus Cervicis 8 Proc. transverses T1 à T5 Proc. transverses C3 à C6 Extension du rachis
Inclinaison unilat. du rachis
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Tab. C.2  Description détaillée des muscles (suite)
Muscle Id. Origine Terminaison Action
Muscles sous-occipitaux
Rectus Capitis Post.
Major 9 Epineuse C2 Ligne occ. inf. (lat.) Extension de la tête
Rotation homo-lat. de la tête
Minor 10 Arc post. C1 Ligne occ. inf. (méd.) Extension de la tête
Oblique capitis
Inferior 11 Epineuse C2 Proc. transverse C1 Rotation homo-lat. de C1, tête
Superior 12 Proc. transverse C1 Lignes occ. sup. et inf. (lat.) Extension de la tête
Inclinaison homo-lat. de la tête
Muscles pré-vertébraux
Longus Capitis 13 Proc. transverses C3 à C6 Apophyse basilaire de l'occ. Flexion de la tête
Longus Colli 14
Chef longitudinal Corps vertébral C5 à T3 Corps vertébraux C2 à C4 Flexion du rachis
Proc. transverses C4 à C6
Chef inf.-lat. Corps vertébral T1 à T3 Proc. transverses C5 à C7 Flexion du rachis
Chef sup.-lat. Proc. transverses C3 à C5 Arc ant. C1 Flexion du rachis
Rectus Capitis Ant. 15 Masse lat. C1 Apophyse basilaire de l'occ. Flexion de la tête
Inclinaison de la tête
Rectus Capitis Lat. 16 Proc. transverse C1 Proc. jugulaire de l'occ. Inclinaison homo-lat. de la tête
Muscles hyoïdiens
Sus-hyoidiens 17 Elévation de l'os hyoid
Génio-hyoïdien 17a Maxillaire Os hyoïde
Mylo-hyoïdien 17b Maxillaire Os hyoïde
Digastrique 17c Mastoïde, os hyoïde Maxillaire
Stylo-hyoïdien 17d Apophyse styloïde Os hyoïde
Infrahyoidiens 18 Abaissement de l'os hyoïde
Sterno-cléido-hyoïdien 18a Sternum Os hyoïde
Omo-hyoïdien 18b Os hyoïde Scapula
Sterno-thyroïdien 18c Sternum Cartilage thyroïde
Thyro-hyoïdien 18d Cartilage thyroïde Os hyoïde
Muscles reliant la colonne vertébrale et la cage thoracique
Scalene Ant. 19 Proc. transverse C3 à C6 Tubercule 1re côte Inclinaison homo-lat.
Scalene Méd. 20 Proc. transverse C2 à C7 Face sup. 1re côte Rotation contra-lat.
Scalene Post. 21 Proc. transverse C3 à C5 1re et 2e côte (sup.) Inspirateurs accessoires
Ilio-Costal 22 Angle des côtes 3 à 6 Proc. transverse C4 à C6 Extension du RCI
Inclinaison unilat. du RCI
Muscles reliant la scapula et la colonne vertébrale
Levator Scapulae 23 Proc. transverse C1 à C4 Scapula (méd.) Elévation de la scapula
Inclinaison
Rotation du rachis
Rhomboid Minor 24 Epineuses C4 à T4 Scapula (ext.) Contre-bascule de la scapula
Adduction de la scapula
Muscles profonds mono-articulaires
Inter-épineux 25 Epineuses C7 à C3 Epineuses C6 à C2 Extension du rachis
Multiﬁdus 26 Proc. articulaires C4 à T12 Epineuses C2 à T10 Extension du rachis
Rotation du rachis
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Annexe D
Bilans lésionnels chez les pilotes
Tab. D.1  Lésions observées chez les pilotes
Lésion Mécanisme, scénario Références
Lésions vertébrales
Fracture en compression Hyperﬂexion (tête en position ﬂéchie) Schall (1989)
(C7, 22 %) A +9Gz, le pilote ne parvient pas à la relever
Fracture en compression Passager non averti d'une man÷uvre Andersen (1988)
(C6)
Fracture en compression Rotation forcée de la tête Schall (1989)
(C5, 10 %)
Fracture de l'épineuse Instructeur, man÷uvre de l'élève non anticipée Schall (1989)
(C7) Cou tourné à gauche lors d'un virage à droite
Lésions discales
Hernie discale Paresthésies dans le bras gauche Schall (1989)
(C5-C6) En dépassant +6Gz
Hernie discale Cou bloqué en regardant à 7 heures Schall (1989)
(C5-C6) +8,4 Gz
Hernie discale Cou bloqué en tournant la tête de droite à gauche Schall (1989)
(C6-C7) Instructeur sur le siège arrière
Bombement central Man÷uvres de combat Hämäläinen et al.
(C5-C6) +7Gz (1994)
Protusion discale Man÷uvres de combat Hämäläinen et al.
(C6-C7) +6.7Gz (1994)
Bombement léger Man÷uvres de combat Hämäläinen et al.
(C3-C4) +7.2Gz (1994)
Bombement modéré Man÷uvres de combat Hämäläinen et al.
(C6-C7) +7.2Gz (1994)
Lésions ligamentaires
Lésion de l'inter-épineux Pendant un visuel à 5h30 Andersen (1988)
(C6-C7) Entre +4,5Gz et +5,5Gz Schall (1989)
Lésion du longitudinal Newman (1997)
(C6-C7)
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Annexe E
Calcul des critères de qualité de
maillage
Cette annexe décrit la méthode de calcul des critères de qualité pour un maillage
hexaédrique. La déﬁnition des critères proposée dans le manuel ANSYS Theory Refe-
rence est adoptée (Kelly, 1998). Ces critères permettent de quantiﬁer l'écart entre un
élément hexaédrique et un cube parfait. Certains paramètres sont calculés indirectement
à partir des faces de l'hexaèdre. L'élément est pour cela décomposé en faces et sections
(quadrangles) et la valeur du critère associée à l'élément est la moins bonne obtenue
pour les diﬀérents quadrangles.
(a) Faces (b) Sections
Fig. E.1  Décomposition des hexaèdres en quadrangles, d'après Kelly (1998)
Rapport de longueur (Aspect ratio)
Ce critère concerne les dimensions linéaires de l'élément. Pour chaque quadrangle, il
est calculé au moyen des quatre coins (Fig. E.2). Si l'élément n'est pas plat, les n÷uds
sont d'abord projetés sur un plan passant par le barycentre des n÷uds et perpendiculaire
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à la moyenne des normales aux n÷uds. Deux lignes sont construites en reliant le milieu
des segments opposés et se croisent au centre de l'élément. Un rectangle est ensuite
construit, centré sur le point d'intersection et passant par le milieu des quatre segments.
Le rapport de longueur est le ratio du plus grand côté sur le plus petit.
(a) Méthode
(b) Exemples
Fig. E.2  Calcul du rapport de longueur, d'après Kelly (1998)
Écart au parallélisme (Parallel deviation)
Aﬁn d'évaluer le parallélisme entre les arêtes opposées de l'élément, ce critère est
calculé pour chaque quadrangle (Fig. E.3). Des vecteurs orientés sont associés à chaque
arête du quadrilatère. Pour chaque paire de côtés opposés, le produit scalaire est calculé.
Enﬁn, l'angle (en degrés) qui a pour cosinus ce produit est calculé. L'écart au parallélisme
est l'angle le plus grand parmi les deux paires.
Angle de coin maximal (Maximum corner angle)
Ce critère quantiﬁe aussi le niveau de parallélisme entre les arêtes d'un quadrangle
(Fig. E.4). Les angles entre les côtés adjacents sont calculés à chaque n÷ud. La plus
grande valeur est retenue pour le critère.
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(a) Méthode
(b) Exemples
Fig. E.3  Calcul de l'écart au parallélisme, d'après Kelly (1998)
Fig. E.4  Calcul de l'angle de coin maximal, d'après Kelly (1998)
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Rapport de Jacobian (Jacobian ratio)
Il est calculé pour l'élément globalement à l'aide des huit n÷uds (Fig. E.5). En
chacun des huit n÷uds, le déterminant de la matrice du Jacobian est calculé. Le rapport
de Jacobian est le rapport entre les déterminants maximal et minimal obtenus. S'ils
sont de signe opposé, le rapport est ﬁxé arbitrairement à -100 et l'élément n'est pas
acceptable.
Fig. E.5  Calcul du rapport de Jacobian, d'après Kelly (1998)
Facteur de gauchissement (Warping factor)
Pour un quadrangle : un vecteur normal est obtenu comme produit vectoriel des
deux diagonales (Fig. E.6). La surface de l'élément est ensuite projetée sur un plan
selon ce vecteur. Les distances entre les n÷uds et le plan sont calculées. Le facteur de
gauchissement surfacique correspond à cette hauteur divisée par la racine carrée de la
surface projetée. Pour un hexaèdre, le facteur de gauchissement est le plus grand facteur
de gauchissement surfacique mesuré parmi les six faces.
Valeurs limites
Tab. E.1  Valeurs limites pour les critères, d'après Kelly (1998)
Critère de qualité Avertissement Erreur
Rapport de longueur 20 100
Écart au parallélisme 70 150
Angle de coin maximal 155 179,9
Rapport de Jacobian 30 0
Facteur de gauchissement (quadrangle) 0,4 1
Facteur de gauchissement (hexaèdre) 0,2 0,4
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(a) Méthode (b) Méthode (suite)
(c) Exemples : quadrangle
(d) Exemples : hexaèdre
Fig. E.6  Calcul du facteur de gauchissement, d'après Kelly (1998)
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MODÉLISATION GÉOMÉTRIQUE ET MÉCANIQUE 
DU COMPLEXE MUSCULO-SQUELETTIQUE DU RACHIS CERVICAL 
SOUS FACTEUR DE CHARGE 
RESUME : Les progrès technologiques considérables réalisés dans le secteur aéronautique 
militaire ont donné naissance à des avions atteignant des niveaux d’accélération importants (9 
Gz sur le Rafale). Ces accélérations, à l’origine de lésions cervicales aigües et chroniques, 
placent plus que jamais les tolérances biomécaniques des pilotes de chasse au centre des 
préoccupations. Dans le contexte de protection des personnels navigants, l’Institut de 
Recherche Biomédicale des Armées (IRBA) coordonne, avec le soutien de la Délégation 
Générale à l’Armement (DGA), un programme de recherche visant entre autres à mieux 
comprendre les mécanismes lésionnels impliqués. Les modèles en éléments finis constituent 
des outils particulièrement propices à l’analyse des risques lésionnels dans la mesure où ils 
offrent une information quantitative des niveaux de sollicitation des tissus. Néanmoins, aucun 
modèle ne permet à l’heure actuelle de prendre en compte à la fois les variabilités 
morphologiques interindividuelles et les tissus musculaires. Le but de cette étude est par 
conséquent de contribuer à l’étude des mécanismes lésionnels en proposant une approche de 
modélisation géométrique paramétrée et personnalisée. La méthode consiste à générer 
automatiquement des maillages du complexe musculo-squelettique du rachis cervical à partir 
de données issues d’imagerie médicale. Enrichis par des lois de comportement mécanique, ces 
maillages sont utilisés pour la construction de modèles en éléments finis dont les mobilités 
segmentaires sont validées dans un premier temps. Une étude préliminaire vise ensuite à 
mettre en évidence les effets de la morphologie et des tissus musculaires dans le cas des 
sollicitations en compression axiale qui sont récurrentes sous facteur de charge. 
Mots clés : Rachis cervical, Muscles, Modélisation Paramétrée et Personnalisée, Eléments 
finis 
 
GEOMETRICAL AND MECHANICAL MODELLING OF THE MUSCULOSKELETAL 
CERVICAL SPINE UNDER G-LOADING 
ABSTRACT: Technical advances in the military aeronautical field have contributed to the 
development of fighter planes reaching high acceleration levels (9 Gz for the Rafale). Acute and 
chronic injuries of the neck occur because of these accelerations and the injury thresholds of 
fighter pilots are becoming a relevant issue. In order to ensure the protection of the crews, the 
Institut de Recherche Biomédicale des Armées (IRBA) coordinates a research program with the 
support of the Délégation Générale à l’Armement (DGA). This program aims at providing a 
better knowledge of the involved injury mechanisms. Finite element models are useful tools for 
the analysis of the risks of injury as they enable to quantitatively measure the stresses and 
strains levels of the tissues. However, there is a lack of models allowing to take both the effects 
of morphological variability and the muscular tissues into account. The aim of this study is as a 
result to contribute to improve the knowledge of the injury mechanisms using an approach 
based on parametric and subject-specific modelling. This method consists in the automatic 
generation of hexahedral meshes of the musculoskeletal cervical spine from medical images. 
Mechanical laws are added to theses meshes to built finite elements models. The segmental 
motions of the spine are validated in a first step. A preliminary study is then performed to 
demonstrate the influence of morphology and muscles in the case of an axial compression 
loading as it often occurs under G-loading.  
Keywords : Cervical spine, Muscles, Parametric and Subject-Specific Modelling, Finite 
elements 
